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RÉSUMÉ
Suivi in situ de cultures tridimensionnelles en bioréacteur à perfusion 
grâce à la tomographie d'émission par positrons
par
Julie Chouinard 
Département de médecine nucléaire et de radiobiologie
Thèse présentée à la Faculté de médecine et des sciences de la santé en vue de l’obtention du 
grade de Philosophiae Doctor (Ph.D.) en Sciences des radiations et imagerie biomédicale, 
Faculté de médecine et des sciences de la santé, Université de Sherbrooke, 
Sherbrooke, Québec, Canada, J1H 5N4
Le suivi continu des substituts tissulaires en développement est crucial afin de 
comprendre leur évolution au fil du temps. Par contre, la tâche représente tout un défi 
quand vient le temps d'évaluer des échantillons de grande taille avec les techniques de 
microscopie. De plus, les méthodes de caractérisation les plus courantes sont fastidieuses et 
entraînent le sacrifice des cultures. Le développement d'approches de suivi in situ en temps 
réel, non invasives et non destructives, adaptées aux échantillons non transparents et de 
grandes tailles, est essentiel dans le domaine du génie tissulaire. Les techniques d'imagerie 
médicale peuvent répondre à ces besoins sans perturber ni interrompre les cultures en cours. 
L’hypothèse de travail de cette thèse était de démontrer la possibilité d ’établir des méthodes 
d’imagerie in situ, non invasives, non destructives et en temps réel pour le suivi de la 
viabilité et du métabolisme de cultures tridimensionnelles (3D) de cellules endothéliales 
dans un gel de fibrine perfusé. Afin d’y arriver, une chambre de culture à perfusion munie 
de fibres creuses pour la croissance de cellules endothéliales à l'intérieur d'un gel de fibrine 
a d’abord été conçue. Ensuite, un bioréacteur pulsatif à perfusion apte à assurer la survie et 
la croissance de cultures 3D in vitro pour le génie tissulaire a été développé et validé. Dans 
un second temps, les protocoles d’imagerie par tomographie d'émission par positrons (TEP) 
n ’étant pas adaptés aux systèmes de bioréacteurs, il a fallu en développer et valider un en 
utilisant un radiotraceur bien connu : le 18F-fluorodéoxyglucose (18FDG) qui est un 
marqueur capable de détecter le métabolisme cellulaire. L ’imagerie au lgFDG d ’un 
bioréacteur permet d’évaluer la perfusion de la culture, de contrôler sa viabilité ainsi que 
d’estimer la densité cellulaire et le positionnement des structures tissulaires émergentes. 
Ainsi, les conditions optimales favorisant sa capture par les cellules ont été déterminées au 
préalable sur des monocouches afin d’optimiser le signal TEP correspondant. Enfin, les 
paramètres actifs identifiés précédemment ont été mis en application pour le suivi de 
cultures 3D où les densités cellulaires ont pu être estimées après seulement 12 heures de 
culture et des structures émergentes décelées dans les gels de fibrine au bout d’une à deux 
semaines. L’imagerie TEP au FDG est une approche très prometteuse pour effectuer le 
suivi non destructif de cultures tridimensionnelles en génie tissulaire et pour comprendre 
l’évolution des tissus en croissance in vitro.
Mots clés: Cellules endothéliales, bioréacteur à perfusion, tomographie d’émission par 
positrons (TEP), 18F-fluorodésoxyglucose (18FDG), génie tissulaire, cultures 3D, fibrine.
SUMMARY
In situ Follow-up of Tridimensional Cell Cultures in Perfusion Bioreactor 
by Positron Emission Tomography
byJulie Chouinard 
Department of Nuclear Medicine and Radiobiology
Thesis submitted to the Faculty of Medicine and Health Sciences for the grade of 
Philosophiae Doctor (Ph.D.) in Sciences des radiations et imagerie biomédicale,
Faculté de médecine et des sciences de la santé, Université de Sherbrooke, 
Sherbrooke, Québec, Canada, J1H 5N4
The continuous assessment of developing tissue substitutes is crucial to understand 
their evolution over time. However, this represents quite a challenge when thick samples 
must be evaluated with standard microscopy techniques. Common characterization 
methods are time consuming and usually result in the destruction of the culture. Real-time, 
in situ, non-invasive and non-destructives methods are needed to monitor the growth of 
large non-transparent constructs in tissue engineering. Medical imaging modalities, which 
can provide information on the structure and function of internal organs and tissues in 
living organisms, have the potential o f allowing repetitive monitoring o f these 3D cultures 
in vitro. The working hypothesis of this thesis was to establish standard noninvasive and 
nondestructive real-time bioreactor imaging protocols for in situ monitoring of the viability 
and metabolism of endothelial cells when grown in perfused 3D fibrin gel scaffolds. To 
achieve this goal, a culture chamber with hollow fibers was designed and a pulsatile 
perfusion bioreactor system, able to promote cell survival and proliferation, was 
constructed and validated. Standard imaging protocols in Positron Emission Tomography 
(PET) are not adapted to image bioreactor systems. A suitable method had to be devised 
using the well-known radiotracer 18F-fluorodeoxyglueose (18FDG), a marker of glucose 
metabolism. Optimal uptake conditions were determined using cell monolayers and the best 
parameters were then applied on perfused 3D cultures to evaluate perfusion, cell viability 
and emerging cell structures. After only 12 hours o f culture, the cell density could be 
estimated and cell structures were localized within the fibrin gels after 1-2 weeks of culture. 
PET is a promising tool for tissue engineering with many specific tracers available that 
might eventually be able to reveal new information on tissue development.
Key words: Endothelial cells, Perfusion bioreactor, Positron Emission Tomography (PET), 
18F-fluorodeoxyglucose (18FDG), Tissue Engineering, 3D cultures, Fibrin.
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CHAPITRE I - INTRODUCTION
L’espérance de vie humaine a considérablement augmenté ces dernières décennies. 
D’une moyenne de 37 ans dans les pays industrialisés durant les années 1880 (Gagnon et 
Michaud, 2001), elle est passée à plus de 80 ans en 2010 selon la Banque Mondiale de 
l’Organisation des Nations Unies. La nouvelle population vieillissante doit aujourd’hui 
composer avec la problématique d’un organisme ayant plus de difficulté à s’adapter à son 
environnement ainsi qu’à une capacité de guérison et de régénération nettement moins 
efficace au fur et à mesure qu’il avance en âge (Robert, 1998). La réalité du vieillissement 
et l’aspiration à une meilleure qualité de vie ont depuis longtemps imposé le besoin aux 
chercheurs de développer des traitements pour pallier la perte de fonction d’organes, de 
membres ou de tissus, qu’elle soit causée par l’usure, par la maladie ou encore par un 
défaut congénital.
La quête de la guérison ne date pas d’hier comme le prouvent les fouilles 
archéologiques en Egypte où des papyrus médicaux datant d ’environ 2100 ans av. J.-C. 
traitent des soins à apporter aux lésions traumatiques comme des fractures ou au retrait de 
fragments incrustés (Nerlich et al., 2000). La première amputation, suivie de la pose et de 
l’usage d’une prothèse fonctionnelle, a d’ailleurs été découverte sur une momie de 50-55 
ans ayant vécu entre 1065 et 740 av. J.-C. La prothèse en question remplaçait le gros orteil 
droit et était constituée d ’un morceau de bois, parfaitement sculpté, attaché à deux 
plaquettes de bois fixées par sept lanières de cuir, le tout recouvert d’un textile reliant 
plaquettes et corps ensemble, puis lacé à l’extrémité du pied pour un appui stable 
permettant à l’usagère de marcher sans restriction (Nerlich et al., 2000).
Plus récemment, au début du XXe siècle, Ross G. Harrison (1910) démontra pour la 
première fois la faisabilité de la culture de tissus ex vivo sur une courte période. Ses travaux 
inspirèrent le cardiologue français Alexis Carrel (prix Nobel de Physiologie et de Médecine 
1912 pour ses travaux de sutures vasculaires) et Montrose T. Burrows à expérimenter la 
culture de cellules de mammifères adultes in vitro (Witkowski, 1980). En l’espace de trois 
semaines, ils présentèrent sept manuscrits à la Société de Biologie (Paris) discutant de la
2culture de cellules de rein, de moelle osseuse, de rate, de glande thyroïde, de péritoine et de 
sarcome en dehors de l’organisme (Witkowski, 1980). Le 17 janvier 1912, Alexis Carrel 
plaça une mince coupe de cœur d ’embryon de poulet dans du milieu de culture contenu 
dans un flacon de son invention. Ainsi démarra la première culture de renommée mondiale, 
appelée la «souche immortelle», qui remit en cause les théories du vieillissement, et ce, 
durant plusieurs années. En effet, cette culture fut maintenue pendant plus de 22 ans avant 
d ’être abandonnée en 1946 (Nerem, 1991; Witkowski, 1980). Évidemment, il fut plus tard 
découvert que ce furent les fibroblastes, et non les cardiomyocytes, qui volèrent la vedette 
durant toutes ces années. Il s’agit ici de la démonstration d ’un constat majeur en culture 
cellulaire: certains types cellulaires (cellules récalcitrantes) sont extrêmement difficiles à 
maintenir in vitro (Nerem, 1991).
C’est en 1935 que l’idée, écrite en 1812 par François Maurice Victor Le Gallois, de 
faire circuler artificiellement un fluide à travers un organe a été enfin réalisée. Alexis Carrel 
et Charles Lindbergh (mieux connu pour la première traversée de l'Atlantique en avion) ont 
publié une étude pionnière sur le maintien en vie à long terme (jusqu’à 20 jours) d’organes 
entiers ex vivo grâce à un nouveau système pulsatif à perfusion (Carrel et Lindbergh, 1935). 
Cette trouvaille, ainsi que les recherches subséquentes, ouvrit la voie à de nouvelles 
techniques chirurgicales jusqu’alors impossibles, notamment dans le domaine de la 
chirurgie thoracique qui connut une grande avancée. À défaut de remplacer ou de régénérer 
les organes déficients, il était au moins possible d ’espérer les réparer.
Il faudra attendre 1998, lors d’un atelier de la US National Science Foundation, pour 
que le génie tissulaire soit défini en ce qui peut être traduit comme étant « l’application des 
principes et méthodes d ’ingénierie et des sciences de la vie vers la compréhension 
fondamentale des relations structures-fonctions dans les tissus normaux et pathologiques 
de mammifères ainsi que du développement de substituts biologiques pouvant restaurer, 
maintenir et améliorer les fonctions» (Nerem, 1991; Skalak et Fox, 1988). Le génie 
tissulaire implique donc l’usage de cellules vivantes auxquelles l’on prodigue un support 
(échafaudage), qu’il soit naturel ou synthétique, et que l’on cultive dans un environnement
3où l’apport de stimuli tant physiques que biochimiques est bien contrôlé afin d’obtenir des 
tissus fonctionnels, aptes à être transplantés.
Aujourd’hui, les applications du génie tissulaire sont nombreuses et variées. Les 
avancées dans le domaine servent notamment à approfondir les connaissances en biologie 
fondamentale et en étude du développement. Les tissus fonctionnels ainsi créés peuvent 
servir à des fins de greffes, les plus avancés étant les greffons minces avasculaires tels la 
peau (Balasubramani et al., 2001) et les cartilages (Vacanti et al., 1991). Néanmoins, la 
fabrication de tissus in vitro dans l'espoir d'un usage thérapeutique demeure un objectif 
incontournable en vue de pallier, un jour, aux problèmes du don d'organes.
Les modèles dynamiques de culture 3D in vitro permettent l ’étude de maladies et 
par conséquent l’investigation des effets de divers traitements et de nouvelles drogues chez 
l’humain. En effet, il a été démontré qu’il existe de nombreuses discordances entre les 
résultats des tests effectués sur des animaux et les études cliniques chez l’humain. La cause 
de ces écarts serait sans doute attribuable aux différences biologiques inter-espèces ou 
encore à l’incapacité du modèle animal de refléter la pathologie humaine de manière juste 
et adéquate (Perel et al., 2007). L’histoire se souviendra longtemps de la catastrophe du 
TGN1412, en 2006, au cours de laquelle six sujets sains d’une étude clinique se 
retrouvèrent dans un état critique à la suite d’une tempête de cytokines (réaction 
inflammatoire systémique) qui conduisit rapidement à de multiples défaillances organiques 
en l’espace de quelques heures. Aucun des essais précliniques habituels effectués sur les 
rats, les primates (singes cynomolgus et macaques rhésus) ainsi que sur du sang humain 
n ’avait permis de présager une réaction adverse de ce type (St Clair, 2008; Stebbings et al., 
2009). Force est de reconnaître qu’aucun modèle n ’est parfait et que les limitations font 
légion, particulièrement lorsqu’il s’agit d’évaluer les effets sur la santé humaine. Hartung 
(2008) dresse une liste intéressante de 20 limites concernant les modèles animaux avec 
lesquelles les chercheurs doivent composer.
4De nombreux pays imposent aujourd’hui l’application du principe des 3R en 
sciences de la vie soit: réduire, raffiner et remplacer les expériences sur les animaux. Dans 
cet esprit, les modèles de tissus humains issus du génie tissulaire sont considérés comme 
scientifiquement plus avancés que les modèles animaux et sans doute plus valides. Par 
contre, l’ingénierie d’organes et de tissus tridimensionnels (3D) complexes représente 
toujours un problème de taille puisque la culture de cellules à haute densité nécessite un 
apport non négligeable en oxygène et en nutriments, de même qu’une élimination efficace 
des déchets pour assurer sa survie et son bon fonctionnement (Martin et Vermette, 2005). 
In vivo, ce sont les vaisseaux sanguins qui assurent aux tissus des transferts de masses 
adaptés. En effet, les cellules sont rarement à une distance de plus de 100 pm d’un 
capillaire. Il a d’ailleurs été calculé que l’épaisseur maximale d’un tissu créé par génie 
tissulaire, dont la survie reposerait uniquement sur la diffusion de l’oxygène du sang, ne 
pourrait dépasser un millimètre (Warburg, 1923). Une bonne angiogenèse est donc un 
critère essentiel à prendre en compte afin de permettre à un tissu d’atteindre une taille jugée 
cliniquement appropriée en plus de lui assurer de remplir sa fonction physiologique de 
manière adéquate. Évidemment, les besoins individuels des tissus en croissance sont très 
variés et complexes. Dès lors, il est nécessaire de bâtir différents appareils adaptés à cette 
réalité. Les ingénieurs tissulaires travaillent à se doter de bioréacteurs plus polyvalents, 
capables de recréer un environnement physique, mécanique et dynamique adéquat pour 
chaque type de cultures cellulaires à haute densité.
Les systèmes de bioréacteurs pour la croissance de tissus ont commencé à se 
développer et se perfectionner ces dernières années. Par contre, les outils disponibles pour 
caractériser ces nouvelles cultures ne sont pas tout à fait adaptés à la réalité des échantillons 
obtenus qui sont notamment non transparents et d ’une épaisseur allant de l’ordre du mm au 
cm. Bien sûr, les techniques classiques, telles que les coupes histologiques, 
l’immunocytochimie, l’immunofluorescence ainsi que les tests de résistance mécanique, 
peuvent être utilisées, mais le résultat n ’est valable que pour une sélection d’échantillons à 
un temps de culture donné, ce qui est malheureusement rarement représentatif de 
l’ensemble des processus dynamiques qui y ont mené. En plus d’être longues à réaliser, ces 
techniques sont coûteuses et exigent le sacrifice des cultures. Il demeure très ardu d’obtenir
5une représentation juste de l’évolution fonctionnelle et dynamique d’une culture ou d’un 
tissu dans le temps. L’incapacité des chercheurs en génie tissulaire d’obtenir de 
l’information directe et continue sur l’état des cellules dans les chambres de culture 3D est 
un obstacle majeur dans la compréhension et l’optimisation de la performance des 
bioréacteurs. Il devient donc aujourd’hui essentiel d ’établir des méthodes de caractérisation 
in situ, non invasives et non destructives, qui permettraient d’effectuer le suivi en temps 
réel des cultures cellulaires et tissulaires. Les paramètres-clés assurant le suivi du 
développement d ’un tissu en croissance comprennent la viabilité, la prolifération, le 
métabolisme, la morphologie, la perfusion, la consommation d ’oxygène et de nutriments, 
l’angiogenèse ainsi que la production et la sécrétion de protéines spécifiques. Ces éléments 
peuvent en principe tous être détectés par les techniques d’imagerie biomédicale sans nuire 
au développement de la culture. De plus, les appareils d’imagerie offrent le net avantage de 
permettre à un échantillon de devenir sa propre référence pour suivre son évolution dans le 
temps. Ainsi, les ingénieurs tissulaires ont tout à gagner d’intégrer les méthodes d’imagerie 
dans leur arsenal et de penser à rendre les chambres de culture des bioréacteurs compatibles 
avec les différentes modalités d ’imagerie visées (choix des matériaux, géométrie, 
dimensions, etc.) dès la conception des systèmes. Les techniques d’imagerie empruntées au 
domaine médical ont un avenir prometteur en génie tissulaire. Cependant, les protocoles 
utilisés in vivo doivent tous être adaptés et validés pour les cultures in vitro 
tridimensionnelles en bioréacteurs.
La présente thèse se divise en six chapitres soit une brève revue des divers éléments 
de la littérature ayant servi à l ’élaboration de ce projet de doctorat, trois publications 
scientifiques, une discussion générale ainsi qu’une conclusion. La première publication 
porte sur le développement et la validation d’un bioréacteur à perfusion pour la culture 
cellulaire et tissulaire. La deuxième traite de l’optimisation des paramètres de cultures afin 
d’obtenir une détection maximale et sécuritaire du signal provenant du métabolisme de 
cellules vasculaires (cellules endothéliales humaines de la veine du cordon ombilical 
(HUVEC) et fibroblastes) par tomographie d’émission par positrons (TEP). Finalement, la 
dernière concerne la validation d’un protocole d’imagerie adapté, capable d’effectuer le 
suivi du métabolisme et de la viabilité de cellules dans un gel de fibrine sous perfusion.
61.1 Vaisseaux sanguins
Le système circulatoire est le siège d ’un large éventail de processus physiologiques 
vitaux, dont l ’oxygénation des tissus, le transport des nutriments et l’élimination des 
déchets, le transport des hormones et des médiateurs chimiques, les réponses immunitaires, 
le contrôle de la température et le maintien de la pression sanguine (Patel-Hett et D'Amore, 
2011). Le système vasculaire systémique est principalement composé d’artères, de veines et 
de capillaires. Du point de vue histologique, les veines et les artères se composent de trois 
couches bien distinctes: l’intima, la média et l’adventice (Figure 1). L’intima est en contact 
direct avec le sang circulant et constitue ce que nous appelons l’endothélium; une 
monocouche de cellules endothéliales reposant sur une membrane basale. La média se situe 
tout juste derrière et est principalement constituée de muscles lisses, de fibres élastiques et 
de collagène. L’abondance de son tissu élastique est très vaste dans les artères sous haute 
pression tandis qu’elle devient difficile à distinguer dans les veines. La couche externe des 
vaisseaux sanguins se nomme l’adventice. Elle est principalement formée de collagène 
produit par les fibroblastes, mais comporte également des cellules musculaires lisses en
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Figure 1. Structure des vaisseaux sanguins.
Conception, coloriage et montage par Julie Chouinard avec les dessins d ’Isabelle Bolduc.
7particulier dans les veines. Lorsque l’adventice prend de l’ampleur dans les gros vaisseaux, 
elle est traversée par des vasa vasorum, qui sont de petits vaisseaux sanguins servant à 
nourrir la média en sang. Les plus petits vaisseaux du réseau vasculaire (5-10 pm de 
diamètre) sont les capillaires. Ils ne sont composés que d’une intima reposant sur une lame 
basale et de quelques péricytes (cellules murales) éparpillés. La grande majorité des 
capillaires présentent un endothélium continu, mais il existe quelques cas, notamment dans 
les muqueuses gastro-intestinales, les glandes endocrines, et les glomérules rénaux, où le 
revêtement de cellules endothéliales est fenestré (Stevens et Lowe, 1997).
1.1.1. Développement du réseau vasculaire
La vasculature se forme selon trois processus cellulaires principaux : vasculogenèse, 
angiogenèse et artériogenèse. La vasculogenèse est la formation de novo des premiers 
vaisseaux sanguins qui engendreront le plexus primaire. Chez l’embryon, la vasculogenèse 
débute au 18e jour du développement dans le mésoderme splanchnopleural de la vésicule 
vitelline (Figure 2). Une partie des cellules du disque embryonnaire, issues de la
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Figure 2. Gauche: Représentation de l’embryon au 18e jour. Droite: Villosité mature. 
Conception, coloriage et montage par Julie Chouinard avec les dessins d ’Isabelle Bolduc.
splanchnopleure, se différencient d ’abord en angioblastes qui migreront pour coloniser les 
organes en formation. Les angioblastes s’aplatissent pour devenir des cellules endothéliales 
avant de se réunir en angiocystes (petites vésicules arrondies). C’est l’anastomose des 
angiocystes en longs tubes ou vaisseaux (cordons angioblastiques) à travers le disque 
embryonnaire qui forme un plexus envahissant à l’origine du réseau vasculaire initial 
(Larsen, 1996). L’initiation de la lumière à l’intérieur des cordons se produit ensuite par 
répulsion électrostatique causant l’éloignement des cellules endothéliales opposées (Strilic 
et al., 2010). De nombreux organes comme le foie, la rate, le pancréas, l’estomac, les 
intestins et les poumons sont vascularisés par vasculogenèse (Ribatti et al., 2009). Chez 
l’adulte, la formation des capillaires se développant à la suite d'un épisode ischémique se 
produirait selon le principe de vasculogenèse grâce au recrutement de cellules endothéliales 
progénitrices dans la circulation sanguine (Asahara et al., 1997; Tongers et al., 2010).
L’angiogenèse est le développement de nouveaux vaisseaux formés à partir du 
bourgeonnement de vaisseaux existants. Ce phénomène permet une expansion fulgurante 
du réseau vasculaire et est également l’initiateur de la vascularisation des organes issus de 
l’ectoderme et du mésoderme, incluant les reins et le cerveau (Patel-Hett et D'Amore, 
2011). Il est également le mode de formation des vaisseaux le plus étudié puisqu’il est 
exploité par les tumeurs. C’est l ’hypoxie des tissus qui se trouve à être le principal élément 
déclencheur du processus angiogénique qui lui se divise ensuite en six étapes: 1) la 
vasodilatation du vaisseau parent qui réduit les contacts entre les cellules endothéliales 
adjacentes; 2) la dégradation protéolytique de la membrane basale; 3) la migration et la 
prolifération des cellules endothéliales qui donnent naissance à un nouveau bourgeon; 4) la 
génération de structures tubulaires et de canaux creux; 5) la synthèse d’une nouvelle 
membrane basale; 6) la stabilisation des nouveaux vaisseaux par le recrutement de péricytes 
et de cellules musculaires lisses. Les bourgeons vasculaires (Figure 3) sont composés de 
cellules endothéliales activées présentant généralement deux phénotypes distincts qui 
diffèrent sur le plan d’expression génique et fonctionnel (Gerhardt et al., 2003). La cellule 
de tête (tip cell) d ’un bourgeon est migratoire et polarisée. Elle projette de longs filopodes 
afin de sonder l’environnement extérieur en quête de signaux attractifs et répulsifs 
(Geudens et Gerhardt, 2011). Derrière la cellule de tête, ses voisines, les cellules de tramée
9{stalk cell), prolifèrent afin d’accroître la protrusion du vaisseau naissant, créent un lumen, 
déposent une membrane basale et attirent les péricytes pour consolider la nouvelle branche 
(Gerhardt et al., 2003; Geudens et Gerhardt, 2011). Les cellules endothéliales, de tête et de 
tramées, sont capables d’alterner leur phénotype durant la formation des capillaires 
démontrant ainsi qu’elles sont issues du même type cellulaire (Bentley et al., 2009).
Figure 3. Bourgeon angiogénique. La MEC est la matrice extracellulaire.
Conception, coloriage et montage par Julie Chouinard avec les dessins d’Isabelle Bolduc.
L’artériogenèse implique une croissance du diamètre des artères induite par des 
forces physiques, dont une augmentation du flot sanguin, mais surtout un accroissement des 
contraintes de cisaillement (Patel-Hett et D'Amore, 2011). Ce mécanisme produit des 
artères parfaitement fonctionnelles à partir du remodelage d’anastomoses artério- 
artériolaires préexistantes en induisant la prolifération et la migration des cellules murales 
chez l’adulte. Ainsi, contrairement à une simple dilatation passive causée sous l’effet d’une 
pression sanguine accrue, l’élargissement structural d’artérioles collatérales en artères 
nouvellement formées est un processus actif (Cai et al., 2003; Scholz et al., 2000). Les
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monocytes/macrophages jouent un rôle primordial dans l’artériogenèse en sécrétant un 
cocktail de chimiokines, de facteurs de croissance et de protéases impliqués dans la 
croissance vasculaire. En effet, le processus est fortement réduit chez les souris déficientes 
en monocytes et macrophages (Bergmann et al., 2006). Il a également été démontré qu’une 
artériogenèse entravée par déleucocytation peut être rescapée au moyen d’une transfusion 
de monocytes (Heil et al., 2002). L ’artériogenèse serait le seul mécanisme physiologique 
capable de compenser la sténose ou l’occlusion d’une artère d ’importance chez l’adulte.
1.1.2 Facteurs angiogéniques
Il existe une panoplie de facteurs et de molécules impliqués de près ou de loin dans 
l’obtention d ’une vasculature fonctionnelle. Le but de cette thèse n’est pas de les détailler, 
mais il est tout de même important de connaître les principaux régulateurs et leurs effets. 
Voici donc un bref survol de termes les plus rencontrés dans la littérature.
Le facteur de croissance des cellules endothéliales vasculaires (VEGF), aussi 
parfois appelé facteur de perméabilité vasculaire (VPF), est l’un des régulateurs-clés de la 
vascularisation. C’est un puissant mitogène pour les cellules endothéliales dont il stimule 
également la migration pour la formation de capillaires tant dans le processus de 
vasculogenèse que d’angiogenèse. Il est parmi les tout premiers facteurs présents dans 
l’embryogenèse où il sert de chimioattractant pour la migration des angioblastes (Cleaver et 
Krieg, 1998). L’expression de VEGF par les somites entraîne la création d ’un gradient de 
concentration dont les taux les plus forts sont situés près de l’aorte dorsale et les plus 
faibles près de la veine cardinale postérieure. Le VEGF crée ainsi une hiérarchie 
déterminante pour la différenciation des cellules endothéliales en artères vs veines (Atkins 
et al., 2011). Ainsi, une forte concentration de VEGF (50 ng/mL) induit l’expression de 
marqueurs artériels chez les cellules souches embryonnaires tels l ’éphrineB2 et la 
neuropiline-1 (NRP-1) alors qu’une faible concentration (2 ng/mL) entraîne l’expression de 
marqueurs veineux EphB4 et NRP-2 (Lanner et al., 2007). Outre la fonction vasculaire, il 
est démontré que l’endothélium et le VEGF sont des régulateurs essentiels de 
l’organogenèse. La synergie des deux est notamment essentielle à la formation de
11
l’architecture sinusoïdale du foie (Matsumoto et al., 2001) et à la différentiation 
endocrinienne des îlots pancréatiques impliquant la régulation du taux de glucose sanguin 
(Lammert et al., 2001; Lammert et al., 2003). Le VEGF est également nécessaire au 
développement et au maintien de la filtration glomérulaire (fenestration de l’endothélium) 
dans les reins (Miquerol et al., 1999). Ces données démontrent l’étroite relation entre les 
vaisseaux sanguins et la fonction des organes, et ce, depuis les toutes premières étapes du 
développement. On retrouve cinq isoformes homodimériques de VEGF-A (121, 145, 165, 
189 et 206) qui diffèrent en expression et localisation, mais qui démontrent tout de même 
des activités similaires (Nomi et al., 2006). Les VEGF-A les plus abondantes et les plus 
solubles sont dans l’ordre les isoformes 121 et 165, les trois autres étant presque 
complètement séquestrées à la surface des cellules par les héparanes sulfates 
protéoglycanes (HSPG) (Park et al., 1993). En plus des isoformes, il existe également des 
protéines homologues au VEGF-A démontrant des activités angiogéniques dont le facteur 
de croissance placentaire (P1GF), VEGF-B, VEGF-C, VEGF-D et VEGF-E (Roy et al., 
2006; Veikkola et Alitalo, 1999). La famille des VEGF partage une famille de récepteurs 
VEGFR (1-3) et neuropiline (NRP1-2), dont NRP-1 sert principalement de corécepteur 
pour VEGFR-2 afin d’accroître la capture de VEGF165 et ses activités mitotiques et 
chimiotactiques (Soker et al., 2002). Un autre rôle du VEGF est d’assurer la survie des 
nouveaux vaisseaux par son action inductrice de l’expression de protéines antiapoptotiques 
(Gerber et al., 1998). Le VEGF est un facteur puissant dans le processus angiogénique, 
mais il ne peut être utilisé seul à forte dose en thérapie, car la vasculature produite est 
déformée, trop perméable et les tissus deviennent œdématiés. Il a par contre un avenir 
prometteur s’il est employé en synergie avec d ’autres facteurs comme l’angiopoïétine-1 
(Bhardwaj et al., 2005).
Le facteur de prolifération basique fibroblastique (bFGF) produit par l’endothélium 
a une action tant autocrine que paracrine dans le remodelage des vaisseaux que l’on attribue 
à sa haute affinité pour la matrice extracellulaire (Friesel et Maciag, 1995; Rifkin et al., 
1991; Seghezzi et al., 1998). En plus de stimuler la prolifération des fibroblastes et des 
cellules endothéliales, il est capable d’induire la production de collagénase et d ’activateur 
tissulaire du plasminogène (t-PA). Le bFGF est aussi un facteur chimiotactique pour les
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cellules endothéliales. Il se retrouve sur le HSPG à la surface des cellules ainsi que dans la 
matrice extracellulaire (MEC). L’héparine et le HSPG lui assurent une protection 
importante face aux enzymes de dégradation protéolytiques et potentialisent son activité 
mitogène (Yayon et al., 1991). Contrairement au VEGF, le bFGF n’est pas spécifique aux 
cellules endothéliales; les fibroblastes, les cellules musculaires lisses, les myoblastes et les 
tumeurs expriment également son récepteur. La combinaison du FGF-2 avec le VEGF agit 
en véritable synergie (effet combiné plus fort que l’addition de chacun des éléments 
séparés) sur l’augmentation de la formation de tubules, de prolifération cellulaire, de 
migration et de bourgeonnement sur les cellules microvasculaires et les HUVEC (Goto et 
al., 1993; Pepper et al., 1992; Sun et al., 2004).
Le facteur de croissance dérivé des plaquettes (PDGF) est un stimulateur 
mitogénique et chimiotactique des cellules mésenchymateuses, des fibroblastes et des 
cellules musculaires lisses. Toutefois, il peut également agir sur les cellules endothéliales et 
les neurones (Heldin, 1992; Smits et al., 1991). Son récepteur, le PDGFR, n ’est pas 
exprimé chez les cellules endothéliales quiescentes, mais seulement sur celles des 
micro vaisseaux ou des tubules en développement (Nomi et al., 2006). L ’origine des 
isoformes n’est pas que plaquettaire; les fibroblastes et les cellules musculaires lisses 
produisent le PDGF-AA alors que les macrophages sécrètent le PDGF-B. L’hypothèse 
actuelle veut que le PDGF régule l’expression de VEGF de manière autocrine et contribue à 
la stabilité des vaisseaux et la survie vasculaire (Kano et al., 2005; Shikada et al., 2005). On 
confère au PDGF un rôle actif dans le remodelage des vaisseaux et le renouvellement de la 
matrice extracellulaire étant donné qu’il régule la production de collagène (Narayanan et 
Page, 1983), de fibronectine (Blatti et al., 1988), de protéoglycanes (Schonherr et al., 
1991), de thrombospondine (Majack et al., 1985), d’acide hyaluronique (Heldin et al., 
1989), et de collagénase (Chua et al., 1985).
Les angiopoïétines (Ang) sont des ligands pour les récepteurs tyrosine kinase Tie-2 
des cellules endothéliales. Seul l’Ang-1 peut activer Tie-2 et déclencher la signalisation 
nécessaire au recrutement des cellules de soutien vasculaires tels les péricytes et les cellules 
musculaires lisses. Durant le développement vasculaire lors de l’embryogenèse, le VEGF et
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l’Ang-1 agissent de manière complémentaire et coordonnée. L’Ang-1 intervient après 
l’initiation du plexus primitif par le VEGF afin de promouvoir l’attachement des cellules 
endothéliales à la matrice et aux autres cellules, ce qui stabilise et solidifie le réseau 
vasculaire (Suri et al., 1996). Il existe un organe où l’Ang-1 peut agir comme un régulateur 
négatif de l’angiogenèse induite par le VEGF-A et c’est le cœur (Visconti et al., 2002). Les 
souris n’exprimant pas le récepteur Tie-2 ou l’Ang-1 ne sont pas viables, car en plus des 
défauts dans le myocarde, leur endothélium présente des défauts d’organisation avec des 
vaisseaux dilatés d’apparence immatures et présentant très peu d’embranchements (Suri et 
al., 1996). De son côté, l’Ang-2 est une compétitrice de l’Ang-1 pour le récepteur Tie-2 où 
elle bloque parfois le signal du récepteur chez certaines cellules au lieu de l’activer (Takagi 
et al., 2003). En fait, son travail consisterait à inhiber les interactions des cellules 
endothéliales avec les cellules de soutien dans le but de favoriser la migration endothéliale 
pour former de nouveaux capillaires (Nomi et al., 2006).
Le grand défi en génie tissulaire est d ’obtenir une vascularisation fonctionnelle des 
tissus fabriqués. L’usage d’un seul facteur angiogénique comme le VEGF en administration 
locale ou en bolus s’est avéré un échec (Dvorak, 2006; Richardson et al., 2001). La 
littérature relate différentes combinaisons de facteurs ayant plus de succès. Par exemple, 
chez les souris transgéniques, la surexpression d’Ang-1 n’entrave pas les effets 
angiogéniques d’une surexpression de VEGF (on y dénote même un effet additif), et 
produit d’ailleurs des vaisseaux de morphologie normale et exempts de fuites plasmatiques 
(Thurston et al., 1999; Thurston et al., 2000). D’autres exemples d’interactions sont 
présentés dans un tableau de Ljubimov (2008) qui résume bien les résultats d’études ayant 
testé l’effet de 19 combinaisons de facteurs de croissance ayant des effets synergiques sur 
l’angiogenèse.
Enfin, les signaux moléculaires impliqués dans le phénomène de vascularisation 
sont variés et complexes. Une étroite coordination de ces facteurs est cruciale pour 
l’obtention d’une vasculature adéquate et fonctionnelle. Dans cette optique, il est possible 
de penser à un système de libération contrôlée (dose et durée) de multiples facteurs 
angiogéniques, à la condition d’avoir les bons ingrédients et de trouver la bonne recette.
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1.1.3 Hypoxie
Un embryon de mammifère se développe dans un environnement d’hypoxie 
partielle (faible en oxygène), crucial au contrôle du développement cardiovasculaire. En 
effet, des études ont été incapables de détecter un flux sanguin maternel dans les villosités 
choriales des placentas humains avant 10-12 semaines de gestation (Hustin et Schaaps, 
1987; Jaffe et al., 1997). Il est à noter que les techniques habituelles de détection de la 
vélocimétrie sanguine par effet Doppler ne sont pas assez sensibles pour déceler les très 
faibles débits, et que de nouvelles méthodes d’imagerie doivent être considérées pour 
l’investigation du premier trimestre de développement de l’embryon (Jaffe et al., 1997). À 
ce moment, le placenta est séparé de la circulation utérine par une coquille de cellules 
trophoblastiques faisant office de bouchons afin d ’obstruer le flux sanguin dans les 
chambres intervilleuses. Un milieu initial pauvre en oxygène est effectivement nécessaire à 
l ’envahissement des trophoblastes. Autrement, en cas d’invasion fortement limitée ou 
absente, l’augmentation de la pression sanguine des artères spiroïdes déloge la mince 
coquille protectrice et balaie de plein fouet les villosités encore fragiles, ce qui entraîne la 
fausse couche (Jaffe et al., 1997). Une mauvaise infiltration des trophoblastes peut 
également mener à la prééclampsie, ce qui représente 7 à 10% des grossesses et constitue la 
principale cause de morbidité et de mortalité dans les pays développés (Norwitz et Repke, 
2000; Roberts, 2000). Les entraves se délogent progressivement vers la fin du premier 
trimestre, permettant ainsi au flot maternel de circuler librement et en continu (Hustin et 
Schaaps, 1987; Jaffe et al., 1997). Par conséquent, la tension de l’oxygène dans le placenta 
passe de <20 mmHg pendant la huitième semaine de gestation à >50 mmHg lors de la 
douzième (Jauniaux et al., 2000).
L’oxygène est un important régulateur du développement vasculaire. Les cellules 
endothéliales, les progéniteurs hématopoïétiques et les trophoblastes du placenta prolifèrent 
d’ailleurs en milieux à faible teneur en oxygène (Caniggia et al., 2000; Genbacev et al.,
1997). Le grand maître régulateur de l’activation de la transcription génique en réponse à 
une faible concentration d’oxygène est le facteur 1 induit par l’hypoxie (HIF-1), une 
protéine issue de la stabilisation d ’une sous-unité constitutive H IF-lp et d'une autre
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sensible à l ’oxygène H IF -la . En condition normoxique, H IF -la  est synthétisée et 
continuellement dégradée avec une demi-vie de moins de cinq minutes (Huang et al.,
1998). La dégradation semble s ’effectuer sous l’effet de deux principaux senseurs 
d ’oxygène, les domaines d'hydroxylase de prolyl (PHD 1-3) et les facteurs inhibiteurs de 
HIF (FIH) (Kaelin, Jr. et Ratcliffe, 2008). En cas d’hypoxie, PHD/FIH s’inactivent et les 
H IF-la  s’accumulent autour du noyau des cellules, forment des dimères HIF-1 qui se lient 
à l’ADN pour activer la transcription de plus de 60 gènes impliqués dans l’angiogenèse, le 
remodelage vasculaire, l ’érythropoïèse, le transport du glucose, le transport du fer, la 
synthèse de la matrice extracellulaire (MEC) et la prolifération/survie cellulaire (voir table 
dans Semenza (2003). L’expression de 1 à 5% des gènes humains serait d ’ailleurs 
dépendante de l’activation de HIF-1 par l ’hypoxie (Semenza, 2003). Les facteurs impliqués 
dans la régulation de l’angiogenèse et contrôlés par HIF-1 sont notamment l’Ang-1, 
l’Ang-2, le PDGF-B, le P1GF, le facteur des cellules souches (SCF), le facteur 1 dérivé des 
cellules stromales (SDF-1) et le VEGF qui sont présentés dans la Figure 4 (Semenza,
Hypoxie
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î  de l'activité de HIF-1
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SDF1 PIGF VEGF SCF A n g l  A ng2  PDGFB
I I X I  1 \  /  1
CXCR4 VEGFR1 VEGFR2 C-KIT TIE2 PDGFR
I X \  I 1 /  \  1
Recrutement Recrutement des EPC, activation, Modulation des 
des CAC prolifération et survie des EC interactions EC-SMC
\  I /
Vascularisation tissulaire (angiogenèse) 
et remodelage des vaisseaux (artériogenèse)
Figure 4. Mécanismes moléculaires et cellulaires de la vascularisation à la suite de 
l’activation de HIF-1 en réponse à l’hypoxie. La transcription des gènes des facteurs 
sécrétés est indiquée en bleu ciel tandis que les récepteurs receveurs correspondants sont 
écrits en lilas.
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2011). Parmi ces inductions, c’est celle du VEGF qui est la plus remarquable de par 
l’augmentation de sa production d’un facteur pouvant aller jusqu’à 30 en l’espace de 
quelques minutes (Carmeliet, 2003).
L’encrage de l’HIF-1 à l’ADN se produit de manière exponentielle à partir de 
35 mmHg (5%) d’oxygène jusqu’à atteindre dix fois sa concentration initiale à 3,5 mmHg 
(0,5%) avec une demi-réponse maximale à 10,5 mmHg (-1,5%) (Jiang et al., 1996). En 
plus de jouer un rôle-clé dans la production de signaux liés à l ’angiogenèse, HIF-1 est aussi 
un grand régulateur œuvrant dans la mobilisation et le recrutement des cellules 
angiogéniques circulantes (CAC) dont les cellules souches mésenchymateuses (MSC) de la 
moelle osseuse pour le remodelage vasculaire en réponse à l’hypoxie. En effet, ces cellules 
expriment VEGFR1, et leur réponse chimiotaxique en présence d’un gradient de P1GF ou 
de VEGF est dépendante de l’expression d’H IF -la  (Okuyama et al., 2006). Il est 
intéressant de noter que la surexpression de H IF-la  aboutit à une vascularisation exempte 
d’une augmentation de la perméabilité des vaisseaux (Elson et al., 2001), ce qui n ’est pas le 
cas des canaux anormalement tortueux et hyperperméables produits sous l’effet d’une 
surexpression de VEGF (Dvorak, 2006; Richardson et al., 2001). L’HIF-a peut se présenter 
sous trois isoformes capables de former un hétérodimère HIF(l-3). H IF -la  stimule le 
bourgeonnement des vaisseaux (migration et prolifération des cellules endothéliales), 
HIF-2a régit l’entretien de l’intégrité vasculaire (remodelage et maturation) (Fraisl et al., 
2009), et HIF-3a est beaucoup moins étudiée, mais on lui confère un rôle d ’inhibiteur 
régulateur de H IF-la  et HIF-2a (Heikkila et al., 2011). H IF -la  et HIF-2a assurent des 
fonctions biologiques distinctes, et l’une ne peut compenser la perte de l’autre. Par 
exemple, HIF-2a peut induire l’expression d'eNOS ou des molécules de jonctions 
VE-cadhérine alors que H IF-la  s’en trouve incapable (Coulet et al., 2003; Le et al., 2007).
Le contrôle du taux d’oxygène dans une culture tridimensionnelle est un facteur 
crucial dont il faut tenir compte pour le développement d’un réseau vasculaire fonctionnel 
en génie tissulaire. D’une part, il faut garder à l’esprit que le développement normal du 
cœur et du système vasculaire s’effectue à de très basses concentrations en oxygène
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(20-30 mmHg) (Stock et Vacanti, 2001; Webster et Abela, 2007). D’ailleurs, les cellules 
vasculaires progénitrices de la moelle osseuse chez l’adulte sont maintenues à une tension 
d’oxygène avoisinant 20 mmHg, et c’est par l’activation des HIF que l’hypoxie déclenche 
leur transition en cellules différenciées matures exprimant notamment CD31, VEGFR2, 
eNOS (Du et al., 2008; Tillmanns et al., 2008). À l’opposé, il est connu qu’une 
concentration excessive d’oxygène peut entraver la croissance de l’embryon (Webster et 
Abela, 2007) tandis que chez l’adulte, elle affecte la fonction des cellules vasculaires et 
peut entraîner la mort (Xu et al., 2008). Il est démontré qu’une hypoxie modérée 
(56-85 mmHg) a des effets sur la prolifération des cellules vasculaires sans affecter leur 
viabilité (Boulton et al., 1994; Fujii et al., 1994). La stimulation maximale de la 
prolifération des cellules endothéliales est atteinte à une concentration de 65 mmHg (Fujii 
et al., 1994). Récemment, Toffoli et al. (2009) ont révélé qu’une hypoxie intermittente 
(1 heure à 10 mmHg d’oxygène dissous (DO) en alternance avec 30 minutes de normoxie à 
120 mmHg) augmentait la migration des cellules endothéliales et favorisait la tubulogenèse 
sans aucun signe d’apoptose (constatation même d’une baisse de mortalité) alors qu’aucun 
tubule ne pouvait être observé en condition normoxique (Toffoli et al., 2009). Ces résultats 
sont en accord avec ceux obtenus dans la chambre de culture d ’un bioréacteur à perfusion 
lorsque le taux d’oxygène dissous varie de 6,5 à 14 mg/L (Figure 5A et Annexe 2) par 
rapport aux expériences où il est demeuré stable à 22 mg/L (Figure 5B). Il est aussi 
intéressant de noter que l’hypoxie intermittente, mais non l’hypoxie chronique, induit 
l’expression des gènes bFGF (sécrétion augmentée d’un facteur 2) et VEGF (Toffoli et al., 
2009).
1.2 Matrices et échafaudages
La matrice extracellulaire (MEC) n’est pas qu’une simple plateforme physique 
servant de fondation aux cellules tel qu’on l’a cru jusqu’au milieu des années 1980. Elle est 
surtout responsable de fournir simultanément aux cellules les stimuli biochimiques et 
biophysiques adéquats et nécessaires aux processus d’adhésion, de différenciation, de 
survie, de morphogenèse, de migration et de prolifération (Eble et Niland, 2009; Li et al., 
2005a; Rozario et DeSimone, 2010; Wood et al., 2011). Ces fonctions peuvent se résumer
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Figure 5. Images représentatives de cultures tridimensionnelles de cellules endothéliales en 
suspension dans un gel de fibrine dans la chambre de culture d’un bioréacteur à perfusion. 
Les cellules vivantes sont marquées au CFSE et les photos prises dans le premier 24 heures 
à 100X. A) Culture où la concentration d’oxygène dissout variait de 6,5 à 14 mg/L. 
L’aspect visuel laisse croire à un phénomène de vasculogenèse initial pour la formation de 
plexus denses et d’angiogenèse de par la présence de bourgeons et de canaux. B) Culture où 
la concentration d’oxygène dissout était maintenue à 22 mg/L. Les cellules sont bien 
vivantes, mais elles ne semblent pas migrer de leur point d’origine comme en A et aucune 
structure apparente n ’est décelée.
aux éléments présentés dans la Figure 6, tout en considérant que la MEC est un milieu très 
dynamique qui peut être constamment modifié par les cellules et vice-versa. Les 
interactions entre les MEC adjacentes peuvent également modifier la composition chimique 
et mécanique du microenvironnement cellulaire (Rozario et DeSimone, 2010). La rigidité
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Fonctions de la matrice extracellulaire
Substrat adhésif
• S e n tie r  s e rv a n t  à g u id e r  les ce llu le s  m ig ra to ire s
• G ra d ie n t d e  c h im io a ttra c ta n ts  p o u r  la m ig ra tio n  p a r  h a p to ta x ie
Structure de soutien
• D éfin it le s  f ro n tiè re s  d e s  t is su s
• A p p o rte  in té g r ité  e t  é la s tic ité  au x  o rg a n e s  e n  d é v e lo p p e m e n t
• D é g ra d é e  p a r  l'in v asio n  ce llu la ire  d é v e lo p p e m e n ta le  o u  p a th o lo g iq u e
Présentation de facteurs de croissance aux récepteurs
• C o n trô le  la d is tr ib u tio n  s p a tia le  d e s  m o lé c u le s  d e  su rfa c e
• Favorise la c o m m u n ic a tio n  e n t r e  les  r é c e p te u rs  e t  le u rs  fa c te u rs  d e  c ro is sa n c e
Séquestration et entreposage de facteurs de croissance
• O rg an ise  u n  g ra d ie n t  d e  p ro té in e s  m o rp h o g é n iq u e s
• P e rm e t la ré g u la tio n  s p a tio - te m p o re lle  d e  la lib é ra tio n  d e s  fa c te u rs  d e  c ro is sa n c e
• N égocie  la lib é ra tio n  d e s  fa c te u rs  e n  p ré s e n c e  d e  fo rc e s  a p p ro p r ié e s  e x e rc é e s  p a r  
d e s  ce llu le s  o u  d e  la d é g ra d a tio n  p ro té o ly tiq u e
Détection et transduction de signaux mécaniques
• D éfin it les  p ro p r ié té s  m é c a n iq u e s  p o u r  la d if fé re n c ia tio n  ce llu la ire
• A ctive la s ig n a lisa tio n  in tra c e llu la ire  p a r  l 'in te rm é d ia ire  d e s  ré c e p te u rs
• Engage la m a c h in e r ie  d u  c y to s q u e le t te  e n  sy n e rg ie  av ec  la s ig n a lisa tio n  d e s  f a c te u rs
Figure 6. Résumé des fonctions de la matrice extracellulaire. De nombreux processus 
peuvent se dérouler simultanément et les catégories ne sont pas mutuellement exclusives.
de la MEC est déterminante dans le devenir des MSC. En effet, une série d’expériences sur 
des gels de collagènes a démontré que les cellules se retrouvant sur des substrats à la 
rigidité analogue aux tissus musculaires, aux os ou au cerveau, se différentiaient 
respectivement en lignées myoblastiques, ostéoblastiques et neuroblastiques (Engler et al.,
2006). Les micropatrons, formés par la topographie de la MEC, influencent la morphologie 
des MSC en culture (rondes, allongées ou étalées), et ces conditions s’avèrent influencer 
l’engagement des cellules dans une lignée plutôt qu’une autre (Guilak et al., 2009; 
McBeath et al., 2004). Cette façon de diriger la différenciation et le comportement des
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cellules souches en modulant la topographie du substrat et ses propriétés mécaniques est 
très prometteuse en génie tissulaire pour l’obtention d’éventuels tissus fonctionnels. Chez 
les cellules endothéliales, l’expression de plus de 4000 gènes est influencée par la 
topographie du substrat (variant de l’ordre du nanomètre au micromètre) sur lequel elles 
sont mises en culture (Wood et al., 2010). Les cellules assemblent et remodèlent la MEC de 
manière à affecter non seulement sa composition, mais également son organisation 
tridimensionnelle. Il est donc important d’accorder une attention particulière à 
l’environnement cellulaire choisi puisque la densité, la composition et l’architecture du 
substrat peuvent profondément influencer le comportement des cellules (Rozario et 
DeSimone, 2010). Un exemple flagrant est l’ampleur des écarts observés chez les 
fibroblastes qui produisent 22 fois plus de VEGF lorsqu’ils sont cultivés en 3D plutôt qu’en 
monocouches (Pinney et al., 2000). De plus, il existe des écarts parfois importants entre les 
effets de la MEC sur l’angiogenèse in vitro et in vivo (voir tableau dans Sottile (2004)), ce 
qui rend très difficile l’extrapolation d ’un milieu à l’autre.
Parmi les protéines de la MEC aux propriétés angiogéniques, nous retrouvons le 
collagène, la fïbronectine, la laminine et la ténascine-C (Bourdoulous et al., 1998; Castellon 
et al., 2002; Dixelius et al., 2004; Kim et al., 2000). La fïbronectine favorise l’adhésion, la 
survie cellulaire, la croissance, la migration et la formation de tubules. Elle est produite 
localement par les cellules endothéliales et les cellules musculaires lisses, mais se retrouve 
également sous forme soluble dans le plasma (George et al., 1993; George et al., 1997; Kim 
et al., 2000). La laminine occupe une place importante dans l’angiogenèse puisqu’elle 
soutient l’attachement, la survie, la prolifération, la sécrétion des protéases des cellules de 
même qu’elle joue un rôle dans l’autoassemblage de la membrane basale (Kleinman et al., 
1993). L’un des effets de la ténascine-C est d’agir de concert avec le VEGF pour augmenter 
la quantité d’embranchements des structures tubulaires (Castellon et al., 2002). Son 
absence entraîne d’ailleurs une diminution de l’angiogenèse et de l’expression de VEGF 
chez les souris réprimées (Tanaka et al., 2004). D’autres protéines ont l’effet opposé (les 
fragments impliqués sont indiqués entre parenthèses). La chondromoduline, le collagène de 
type IV (tumstatine, canstatine, aresten), le collagène de type XVIII (endostatine), la 
fïbronectine (anastelline), les fragments de perlecan (endorepelline), l’ostéonectine et la
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thrombospondine ont, quant à eux, des propriétés anti-angiogéniques (Nyberg et al., 2005). 
L’équilibre existant entre les facteurs pro et anti-angiogéniques est déterminant pour 
influencer la balance vers la quiescence ou vers l’angiogenèse. Une perte de contrôle dans 
l’activité protéolytique entraîne des pathologies où l’on constate soit la destruction massive 
de la matrice tridimensionnelle, cruciale à l’invasion cellulaire, ou encore la formation de 
structures vasculaires complètement aberrantes. A l’autre extrême, une protéolyse 
insuffisante inhibe l’invasion et la formation de lumen (Montesano et al., 1990). Pour en 
connaître plus sur le rôle de la MEC dans les vaisseaux sanguins, la lecture de l’excellente 
revue de Eble et Niland (2009) est conseillée.
1.2.1 Fibrine
La fibrine est une protéine filamenteuse insoluble résultant des cascades du 
phénomène de coagulation sanguine. C’est donc un polymère naturel issu du clivage 
enzymatique des fibrinopeptides A et B du fibrinogène (F) soluble par la thrombine (T) 
(facteur lia) (Laurens et al., 2006). In vivo, la transglutaminase (facteur XlIIa), également 
activée par la thrombine, est essentielle au processus de guérison par son action stabilisante 
des fibres dans la formation d’un réseau de fibrine réticulée stable et plus résistant à la 
fibrinolyse. Par contre, le facteur XlIIa in vitro inhibe la formation des capillaires de 
manière dose-dépendante (Dallabrida et al., 2000), ce qui explique sans doute pourquoi il 
est rarement intégré aux études sur l’angiogenèse.
Le choix de la fibrine comme substrat pour les cultures tridimensionnelles provient 
majoritairement de son importance dans le processus naturel de guérison des blessures in 
vivo qui est caractérisé par une abondante déposition extravasculaire (Colvin et Dvorak, 
1975). Ce support structural temporaire devient alors un lieu de migration, de prolifération 
et de réorganisation pour les cellules endothéliales (Ahmed et al., 2008). D’ailleurs, dans 
les grandes artères obstruées, les cellules endothéliales se montrent capables d ’envahir cette 
matrice et d’y former de petits canaux la traversant de part en part pour y former des 
capillaires matures (Wiener et Spiro, 1962). Les cellules possèdent divers mécanismes 
capables de dégrader la fibrine de manière très localisée, le but étant de se frayer un chemin
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sans faire s’écrouler prématurément l’échafaudage nécessaire à l’invasion des cellules 
(Hiraoka et al., 1998; Hotary et al., 2002; Werb, 1997). Les différentes protéinases 
péricellulaires et leurs substrats dans la MEC sont présentés dans un tableau de Werb 
(1997) où l’on remarque particulièrement la présence de matrices métalloprotéinases (MMP 
1-3, 7-15) de même que de la thrombine, l’urokinase, la plasmine et l’activateur tissulaire 
du plasminogène. La MMP membranaire de type 1 (MT1-MMP), présente chez les cellules 
endothéliales et les fibroblastes, s’est avérée capable à elle seule de dégrader la fibrine 
réticulée et de déclencher les programmes d’invasion et de tubulogenèse cellulaire (Hiraoka 
et al., 1998; Lafleur et al., 2002). L’expression des MT-MMP (1-3) est accrue lorsque les 
cellules endothéliales sont cultivées à l’intérieur d’un gel de fibrine 3D tandis qu’aucun 
changement appréciable n’est décelé chez les cellules cultivées en monocouches (Lafleur et 
al., 2002). La fibrin(ogèn)e procure des sites d ’adhésion spécifique Arg-Gly-Asp (RGD) 
pour les intégrines a vP3, a vPs et otsPi des cellules endothéliales (Laurens et al., 2009; 
Suehiro et al., 1997). Les intégrines connectent la MEC au cytosquelette d ’actine afin de 
transmettre de l’information au noyau où des gènes sont ensuite exprimés (Geiger et al., 
2009). L’intégrine a vP3 agit comme biosenseur pour faciliter l ’apoptose chez les cellules 
endothéliales engagées dans des interactions inappropriées avec la matrice (Hood et al., 
2003; Stupack et Cheresh, 2002; Stupack et Cheresh, 2003). Ainsi, lorsque des cellules sont 
ensemencées à l’intérieur d’un gel 3D de collagène de type 1, l’adhésion cellulaire est bien 
supportée, mais a vP3 étant incapable de se lier, l’apoptose se trouve rapidement déclenchée 
(Ilan et al., 1998). Il est important de noter que pour créer une suspension de cellules dans 
un gel de fibrine, les cellules doivent être mélangées avec la solution de thrombine et 
recevoir le fibrinogène au dernier moment. En effet, l ’inverse produit des agrégats 
indésirables puisque de nombreuses cellules, dont les cellules endothéliales, les fibroblastes 
et les cellules musculaires lisses, présentent notamment l’intégrine a vP3 mentionnée plus 
haut (Herrick et al., 1999; Hsueh et al., 1998; Yee et al., 1998). La fibrine peut également 
faire office de réservoir pour l’entreposage et la libération de nombreux facteurs de 
croissance dont le VEGF, le bFGF , le PDGF et le TGF-p (Arkudas et al., 2009; Catelas et 
al., 2008; Sahni et al., 2006; Sahni et Francis, 2000). Elle n’est ni toxique, ni allergène et ni 
inflammatoire (Wozniak, 2003).
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La concentration du gel de fibrine affecte ses propriétés mécaniques et peut 
également entraver le transport des molécules angiogénique. La formation des capillaires 
est ainsi restreinte si la densité est trop forte (e.g. 10 mg/mL de fibrine) alors qu’une 
concentration moindre (e.g. 0.5 mg/mL de fibrine) favorise le bourgeonnement (Ghajar et 
al., 2008; Vailhe et al., 1997). Cet effet réducteur des gels de fibrine denses envers 
l’angiogenèse peut cependant être contré par la distribution de cellules stromales 
(fibroblastes) à travers le gel (Ghajar et al., 2008). Cette observation est également validée 
in vivo où l’on renchérit que la présence combinée des cellules endothéliales et des cellules 
souches mésenchymateuses dans les gels résulte en des vaisseaux sanguins bien plus 
robustes et matures que lorsqu’un seul type cellulaire est employé (Kniazeva et al., 2011). 
L’usage des matrices de collagène procure aux cellules un support rigide et beaucoup 
moins élastique que la fibrine. D’ailleurs, une matrice riche en collagène de type 1 inhibe 
l’angiogenèse et la synthèse de collagène par les fibroblastes (Clark et al., 1995; Kroon et 
al., 2002). La fibrine, quant à elle, stimule la synthèse de collagène chez les fibroblastes et 
les cellules musculaires lisses (Grassl et al., 2002; Tuan et al., 1996). Enfin, la fibrine est 
classée comme étant la protéine adhésive la moins thrombogénique comparativement à la 
MEC entière et à la gélatine en ce qui concerne la consommation de plaquettes et leur 
activation (Santhosh Kumar et Krishnan, 2001). Les caractéristiques et les usages de la 
fibrine comme échafaudage en génie tissulaire sont bien résumés dans les tableaux de 
Shaikh et al. (2008). Bref, la fibrine est une matrice de choix, de par sa polyvalence et ses 
nombreuses qualités, pour les applications visant la vascularisation fonctionnelle des tissus.
1.3 Méchanoception et méchanotransduction
1.3.1 Cellules endothéliales
L’endothélium s’est vu attribuer un rôle passif antithrombogène durant de 
nombreuses années, la croyance populaire attribuant les pathologies observées à un simple 
problème de tuyauterie. Aujourd’hui, nous connaissons mieux son rôle dynamique dans la 
régulation de l’homéostasie vasculaire. In vivo, le flux sanguin suit un écoulement de type 
laminaire puisé variant selon la fréquence des cycles cardiaques. Les cellules endothéliales 
sont donc aux premières loges pour ressentir les stimulations constantes des contraintes de
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cisaillement (force de friction parallèle au flot sur les parois), de la pression hydrostatique 
et des étirements cycliques (forces perpendiculaires) sous l’effet d ’un flux sanguin pulsatif 
(Sato et Ohashi, 2005). D ’ailleurs, ces cellules perçoivent et traduisent ces stimuli 
mécaniques en cascades de signaux intracellulaires capables d’affecter l’expression de plus 
de 600 gènes (Ando et Yamamoto, 2011; Brooks et al., 2002; Garcia-Cardena et al., 2001; 
McCormick et al., 2001) et de modifier diverses fonctions cellulaires comme la migration, 
l’apoptose, la prolifération, la morphologie, les molécules d ’adhésion, les facteurs de 
coagulation, les chimiokines, les facteurs de croissance et la sécrétion de substances 
vasoactives (Ando et Yamamoto, 2011). D ’ailleurs, l’absence de stimuli hémodynamiques 
déclenche l’apoptose chez les cellules endothéliales alors que les contraintes de 
cisaillement permettent leur survie par inhibition du phénomène (Dimmeler et al., 1996; 
Kaiser et al., 1997). Le signal de prolifération généré par l ’espace laissé par les cellules 
mortes dans une monocouche est plus fort que le signal d’apoptose, ce qui permet l’atteinte 
d’un équilibre avec une perte cellulaire variant de 1 à 10% par passage (Kaiser et al., 1997), 
ce qui explique la difficulté de conserver les cultures de cellules endothéliales in vitro sur 
une longue période.
La présence de contraintes de cisaillement est fondamentale au maintien et à 
l’intégrité de la fonction endothéliale (Li et al., 2005b). En effet, les cellules endothéliales 
comptent de nombreux mécanosenseurs pour percevoir leur entourage. Intégrines, 
récepteurs tyrosine kinases (RTK), glycocalyx, canaux ioniques, protéines G, cavéoles, 
cytosquelette, bicouche lipidique de la membrane cellulaire et cils primaires sont les 
exemples les plus documentés (revues dans Fisher et al., 2001; Li et al., 2005b; Resnick et 
al., 2003; Yamamoto et Ando, 2011), mais nous ne disposons que de très peu de données 
concernant leurs mécanismes exacts et la complexité de leurs interactions. Tout ce que nous 
savons avec certitude, c’est que différents types de flots (laminaire, turbulent, perturbé, 
oscillatoire, pulsatile) génèrent des patrons distincts d’expression génique (Ando et 
Yamamoto, 2011; Brooks et al., 2002; Garcia-Cardena et al., 2001; Sato et Ohashi, 2005) 
ainsi qu’une panoplie de réponses cellulaires correspondantes (voir tableaux de Barakat et 
Lieu (2003); Davies (1995)). Les forces mécaniques occupent également un rôle primordial 
dans la hiérarchisation des vaisseaux (remodelage) qui établit les différences entre artères,
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veines et capillaires des vaisseaux. En effet, une étude sur des embryons de souris mutantes 
révèle qu’en l’absence de flot sanguin causé par un coeur incapable de battre, le plexus 
vasculaire, les membres, le tube neural et les somites se forment normalement, mais que le 
réseau vasculaire lui ne se développe pas (Wakimoto et al., 2000). Puisque le flot sanguin 
est essentiel au remodelage, une autre étude a tenté de décortiquer la provenance de son 
action afin de déterminer s’il s’agit plutôt de la circulation plasmatique de facteurs solubles 
angiogéniques, du nouvel apport en oxygène des érythroblastes ou bien encore de 
l’accroissement des forces mécaniques causé par la viscosité même des érythroblastes dans 
le sang (Lucitti et al., 2007). Les résultats révèlent qu’un hématocrite faible (les 
érythroblastes étant séquestrés) chez les embryons de souris présentant une circulation 
normale quasi exclusivement plasmatique (impliquant ici des contraintes de cisaillement 
réduites) ne suffit pas à l’induction du remodelage. Afin de différencier l’effet visqueux de 
l’effet gazeux de la présence des érythroblastes, une solution d’hétamidon (6% dans du 
NaCl 0,9%), injectée chez ces mêmes embryons, est utilisée afin d’en accroître uniquement 
la viscosité plasmatique. Il s’avère que ce traitement est capable de rescaper les déficiences 
en remodelage (Lucitti et al., 2007). Ces informations permettent donc de conclure que le 
remodelage vasculaire dépend bien des forces physiques exercées sur les cellules 
endothéliales par la viscosité du sang circulant.
Parmi les réponses des cellules endothéliales soumises à des contraintes de 
cisaillement fluidique, nous retrouvons particulièrement la production d’un puissant 
vasodilatateur, l’oxyde nitrique (NO) par l’oxyde nitrique synthéase (eNOS). Un flux 
laminaire induit la synthèse de NO et régule la production d’ARNm eNOS en fonction de la 
magnitude du stress subi (Nishida et al., 1992; Noris et al., 1995). Le NO est également un 
inhibiteur de la prolifération des cellules musculaires lisses (Bouallegue et al., 2007) à 
l’inverse de l’endothéline-1 (Et-1 ) vasoconstrictrice qui elle est mitogène. La production de 
l’ARNm de l’Et-1 décroît au fur et à mesure que la magnitude des contraintes de 
cisaillement s’accroît (Malek et Izumo, 1992; Noris et al., 1995). NO et Et-1 sont donc 
deux éléments majeurs dans le contrôle de l’homéostasie vasculaire.
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D’un autre côté, l’augmentation de l’expression du t-PA, produit par les cellules 
endothéliales saines en réaction à un écoulement laminaire, est un élément important du 
système fibrinolytique et donc un bon marqueur de la fonction endothéliale d ’une culture 
(Diamond et al., 1990). La thrombomoduline (TM), impliquée dans l’inactivation des 
facteurs de coagulation, voit également son expression augmenter (jusqu’à 330% pour la 
TM) lors d’une exposition continue à un écoulement fluidique (Takada et al., 1994). Le 
bFGF, présenté précédemment, est un autre facteur de croissance dont la production 
augmente avec l’accroissement des contraintes de cisaillement (Malek et Izumo, 1995).
Malheureusement, presque toutes les études concernant l’effet de l’écoulement sur 
les cellules et des interactions cellules-substrats ont été conduites sur des monocouches 
cellulaires (Ando et Yamamoto, 2011; Dimmeler et al., 1996; Garcia-Cardena et al., 2001; 
McCormick et al., 2001) tandis qu’aucun flot n’est présent dans la majorité des études 
menées dans un environnement 3D (Ghajar et al., 2010; Lafleur et al., 2002; Sun et al., 
2004; Xiong et al., 2008). Afin de mieux comprendre le comportement des cellules 
endothéliales, il est fondamental de considérer la complexité de leur environnement 3D en 
même temps que l’impact de l’ensemble des forces mécaniques présentes in vivo. Il suffit 
parfois d ’un seul mauvais agent stimulant/inhibiteur pour obtenir un environnement 
déséquilibré et mener à la dysfonction endothéliale. Les troubles de l’angiogenèse 
répertoriés jusqu’à présent sont impliqués dans plus de 70 maladies (Carmeliet, 2005).
La prudence est également de mise dans les recherches bibliographiques lorsque 
Ton désire évaluer l’effet d’un écoulement sur une population cellulaire, car toutes les 
réponses observées ne sont pas nécessairement représentatives de l’environnement 
d’origine des cellules. En effet, de nombreuses études utilisent un équipement générant une 
contrainte de cisaillement positive continue et uniforme alors que d’autres produisent plutôt 
des oscillations de flux. Ces paramètres expérimentaux non constants in vitro rendent 
parfois les corrélations plus ardues. Bien que les différents types de flux génèrent 
généralement un type de réponse cellulaire similaire, nous retrouvons quelques exceptions 
qualitatives et quantitatives entre les flots continus et puisés, notamment quant aux 
concentrations de calcium intracellulaire (Helmlinger et al., 1995), de prostacyclines
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(Frangos et al., 1985) vasodilatatrices et antithrombotiques, du potentiel membranaire (Qiu 
et al., 2003) de l’expression de c-fos (Hsieh et al., 1993), du pH cytosolique (Wittstein et 
al., 2000) ou encore de l’organisation et de l’orientation du cytosquelette (Hsiai et al.,
2002) dans les tissus adultes stimulés.
Les cellules communiquent entre elles et sont capables de se coordonner dans un but 
précis comme le remodelage d’un environnement partagé par exemple (Swartz et al., 2001). 
La majorité des cellules peuvent aussi moduler le phénotype et le comportement d’autres 
types cellulaires et s’influencer mutuellement, les unes répondant aux besoins des autres. 
Ainsi, il ne faut pas uniquement considérer les cellules endothéliales dans les études visant 
la vascularisation des tissus, même si elles sont souvent le point de départ de prédilection 
de nombreuses études. Afin d’obtenir une vasculature fonctionnelle, il faut aussi 
éventuellement considérer l’inclusion de cellules musculaires lisses, de péricytes, de 
fibroblastes et même de cellules neuroprogénitrices (Ford et al., 2006; Hirschi et al., 1999; 
Kitahara et al., 2005; Koike et al., 2004) dans le but de prévenir les risques de régression 
(Benjamin et al., 1999; Koike et al., 2004). Il est tout à fait possible de considérer l’usage 
de cellules progénitrices, mais il faut cependant être conscient que leur différenciation est 
difficile à contrôler et que des effets tératogènes ne peuvent être exclus (Jain, 2003). Les 
multicultures offrent d’ailleurs l’avantage de répondre correctement aux besoins du tissu en 
croissance en produisant toutes les protéines et les facteurs de croissance requis en bonne 
quantité et au moment voulu. Cette technique, basée sur la communication cellulaire, est 
donc beaucoup plus simple et moins aléatoire que l’apport artificiel et répété de produits 
souvent très coûteux.
1.3.2 Autres types cellulaires
Contrairement aux cellules endothéliales, les fibroblastes et les cellules musculaires 
lisses ne sont normalement pas exposés au flot sanguin, mais ils peuvent cependant 
ressentir le flot interstitiel et les étirements cycliques. Le flot interstitiel est connu pour 
augmenter l’activité des MMP et entraîner la mobilité de ces cellules (Shi et al., 2009). La 
pression hydrostatique et la tension exercées sur les parois vasculaires améliorent la
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couverture des microvaisseaux par les cellules musculaires lisses in vivo (Van Gieson et al.,
2003). Un flot laminaire oriente les cellules endothéliales qui s’allongent parallèlement à 
l’écoulement perçu (Levesque et Nerem, 1985) tandis que les cellules musculaires lisses 
s’alignent sur la circonférence dans le sens perpendiculaire (Jeong et al., 2005; Lee et al., 
2002). Une étude utilisant des gels de collagène 3D montre que c’est plutôt le flot 
interstitiel qui serait responsable de l’arrangement perpendiculaire des fibroblastes (Ng et 
Swartz, 2003). En génie tissulaire, des études en condition de bioréacteurs démontrent 
l’obtention de cultures de cellules musculaires lisses élastiques et solides très ressemblantes 
à la média in vivo lorsque cultivées sous flot puisé (Niklason et al., 1999; Wang et al., 
2010a). Les échantillons sous l’effet d ’étirements cycliques répétés présentent une plus 
grande vasoactivité, un plus grand dépôt de collagène, un meilleur alignement des cellules 
musculaires lisses et par conséquent s’en retrouvent beaucoup plus forts que les 
échantillons statiques (Cha et al., 2006; Isenberg et Tranquillo, 2003; Schutte et al., 2010; 
Seliktar et al., 2000). Cet aspect est non négligeable considérant que les vaisseaux doivent 
résister à la dilatation et empêcher la rupture (Hamilton et al., 1988). Ensuite, la fréquence 
de pulsation est un autre facteur capable de potentialiser les vaisseaux sanguins issus du 
génie tissulaire. Rappelons que le développement adéquat du système vasculaire et 
cardiaque se produit sous l’influence d’une tension radiale inférieure à 5%, d’un rythme 
cardiaque en crescendo de 65 ± 20 bpm vers 160 ± 20 bpm, et d’une pression moyenne 
maximale de 55 mmHg dans l’aorte (Stock et Vacanti, 2001; Webster et Abela, 2007). Les 
vaisseaux produits à 165 bpm présentent un taux de collagène significativement plus élevé 
que ceux obtenus en condition statique (Solan et al., 2003). Les taux de MMP-1 et 
d’inhibiteurs de métalloprotéinases tissulaires (TIMP) sont également augmentés lorsque le 
flot est puisé, indiquant ainsi une réponse cellulaire accrue face aux contraintes 
mécaniques. La teneur en collagène des vaisseaux est le produit d’un dépôt de MEC suivi 
d’un remodelage complexe (Solan et al., 2003).
Enfin, l ’importance d’un environnement dynamique se rapprochant fortement des 
conditions normales retrouvées in vivo demeure un aspect incontournable dans l’atteinte de 
substituts tissulaires fonctionnels. Afin d’y arriver, le développement de bioréacteurs 
fiables permettant de moduler un environnement bien contrôlé et reproductible est essentiel.
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1.4 Bioréacteurs
Il existe de très nombreux types de bioréacteurs et les définitions sont 
malheureusement très vagues. Si l’on considère qu’il s’agit d ’un appareil ou d’un système 
apte à maintenir un environnement favorable à la vie, presque tout, même un pot de 
yogourt, pourrait y correspondre (Dubois et a l, 2011). Martin et al. (2004) les définissent 
plutôt comme étant des dispositifs où les processus biologiques et/ou biochimiques font 
l’objet d’une surveillance étroite et où les conditions d ’opération ainsi que les paramètres 
environnementaux tels que le pH, la température, la pression, le débit, l ’apport de 
nutriments et l’élimination des déchets, sont bien contrôlés avec une forte reproductibilité. 
Les bonnes pratiques de fabrication (GMP) et les contrôles rigoureux de qualité (QC) sont 
d’autres incontournables dans l’obtention des approbations gouvernementales nécessaires 
pour la transition des bancs d’essais vers les patients (Wendt et al., 2009). Ces aspects 
représentent des éléments-clés dans le développement automatisé, standardisé, traçable, 
rentable, mais surtout sécuritaire, de tissus à des fins d’usages cliniques (Wendt et al., 
2009).
La majorité des bioréacteurs conçus pour le génie tissulaire sont tributaires d’un 
incubateur à cultures cellulaires qui régit les facteurs environnementaux tels que la 
température, l’humidité relative et la composition des gaz. D ’un autre côté, les bioréacteurs 
autonomes, capables d’intégrer les fonctions de l’incubateur traditionnel, représentent la 
classe offrant le plus de flexibilité à l’usager étant donné qu’il assure un contrôle 
indépendant des paramètres environnementaux, comme la tension en O2 par exemple, et ce, 
parmi de nombreuses cultures simultanées (Wendt et al., 2009). Il existe une variété de 
tissus in vivo, chacun se développant et évoluant dans un environnement qui lui est propre. 
Ainsi, il n ’est pas difficile de concevoir qu’il existe aujourd’hui une panoplie de 
bioréacteurs servant chacun à reproduire in vitro ces différents environnements physiques 
et dynamiques dans le but d’obtenir des substituts biologiques, dont la structure et la 
fonction représentent aussi fidèlement que possible celles des échantillons natifs. Les 
systèmes les plus populaires sont généralement adaptés aux besoins des cultures de cellules 
osseuses (Bancroft et al., 2003; Mauney et al., 2004), cartilagineuses (Chang et al., 2004;
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Demarteau et al., 2003; Frank et al., 2000), cardiaques (Fink et al., 2000; Radisic et al., 
2004), hépatiques (McClelland et Coger, 2004; Nieuwoudt et al., 2009; Sullivan et al.,
2007) ou encore de macrovaisseaux sanguins (Cha et al., 2006; Heydarkhan-Hagvall et al., 
2006; Isenberg et Tranquillo, 2003; Schutte et al., 2010; Seliktar et al., 2000). D’autres 
exemples de bioréacteurs adaptés à un type particulier de tissus sont présentés dans un 
tableau de la revue de Bilodeau et Mantovani (2006).
1.4.1 Bioréacteur à perfusion
Les cellules de mammifères ont d’importants besoins en nutriments pour bien 
fonctionner et sont également très sensibles à la présence de déchets métaboliques dans leur 
environnement immédiat. Par conséquent, les systèmes de bioréacteurs doivent être en 
mesure de favoriser les transferts de masses (nutriments, déchets, gaz) adéquats aux tissus 
en croissance (Martin et Vermette, 2005). Parmi les différents types de bioréacteurs 
existants et présentés dans les revues de (Chen et Hu, 2006; Dermenoudis et Missirlis, 
2010; Dubois et al., 2011; Martin et Vermette, 2005; Niklason et al., 1999; Wang et al., 
2005; Xu et al., 2008), le bioréacteur pulsatif à perfusion est d ’un intérêt très particulier en 
génie tissulaire. En effet, ce type de système est reconnu pour procurer aux cellules une 
série de stimuli physiques idéaux (Jeong et al., 2007; Niklason et al., 1999; Xu et al., 2008), 
en plus d’améliorer, voire même de pallier les problèmes associés à la faible diffusion 
présente dans les constructions 3D à haute densité (>1 x 107 cellules/mL).
Le chapitre II présente en détail les caractéristiques d ’un appareil de ce genre qui 
permet de moduler la pression, le débit, la fréquence et l’amplitude de pulsation afin de 
reproduire des conditions tant physiologiques (fœtale, adulte, pathologique) que non 
physiologiques sur les cellules en culture 3D. La quantité d'oxygène dissout, le pH et la 
température sont contrôlés de manière indépendante. De plus, les données sur la culture en 
cours sont enregistrées en temps réel afin d’effectuer un suivi rigoureux sur de longues 
périodes.
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1.4.2 Chambre de culture
L’une des pièces maîtresses d’un bioréacteur est la chambre de culture servant à 
accueillir les cellules. Pour les besoins des travaux présentés dans cette thèse, une chambre 
de culture cellulaire et tissulaire tridimensionnelle a tout d’abord été dessinée pièce par 
pièce (voir Figure 7), puis entièrement usinée à l’atelier de mécanique de l’Université de 
Sherbrooke. Les dessins techniques de la chambre sont, pour leur part, disponibles en
Annexe 1. La conception et le choix des matériaux se devaient de répondre aux critères
suivants:
• autoclavable (121 °C, 30 min);
exempte de pièces métalliques (compatibilité avec FIRM);
• compatible avec un microscope optique (côtés transparents);
• capable de supporter facilement 200 mmHg;
• adaptée pour l’imagerie TEP (un minimum de matériaux atténuants pouvant nuire 
aux parcours des photons d’annihilation);
• présentant un écoulement uniforme dans l’échafaudage;
• étanche, mince et de volume minimal.
Figure 7. Représentations tridimensionnelles de la chambre de culture réalisées lors de sa 
conception.
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Il est à noter que des fibres creuses semi-perméables sont utilisées dans la chambre 
de culture afin de mimer la fonction des vaisseaux sanguins normalement présents in vivo 
et ainsi favoriser la distribution du milieu de culture dans le gel de fibrine. Par conséquent, 
une petite quantité de milieu de culture est capable de sortir dans l’espace extracapillaire 
pour ensuite traverser l’échafaudage contenant les cellules et enfin revenir dans la 
circulation interne de la fibre à la fin du parcours (Martin et Vermette, 2005). Il s’agit ici de 
l’application des mêmes règles décrites par Starling (1896) concernant les échanges entre le 
plasma et le liquide interstitiel; un mélange de la perméabilité hydraulique naturelle des 
fibres et de la distribution de la pression hydrostatique dans la chambre. La topographie des 
fibres utilisées est confirmée par microscopie électronique à balayage dont le résultat est 
présenté dans la Figure 8. Le produit final de la chambre de culture est photographié à 
gauche de la Figure 9. Afin d’y inclure la matrice contenant les cellules à mettre en culture, 
la chambre est d ’abord montée à demi, afin de laisser le gel polymériser au centre tel que 
présenté dans la photographie de droite de la Figure 9, puis complétée dans la minute 
suivante.
Figure 8. Microscopie électronique à balayage de la surface typique des fibres creuses 
utilisées dans la chambre de culture. L’échelle en bas à droite représente une longueur 
totale de 5 pm avec des pas de 0,5 pm.
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Figure 9. Gauche: Photographie de la chambre montée et prête à être connectée au système 
de perfusion. Droite: Pré-montage utilisé pour insérer le gel de fibrine dans la chambre 
avant sa fermeture. À noter que les quatre aiguilles servant à protéger les fibres d’une 
obstruction potentielle lors du moulage ont été retirées.
Finalement, le système à perfusion et la chambre de culture développée dans le 
chapitre II produisent des échantillons biologiques. Le prochain défi est d ’arriver à bien 
caractériser ces cultures 3D à haute densité sans avoir à les détruire ni à les perturber, et 
sans en compromettre la stérilité à chaque fois qu’on souhaite les examiner. C’est la raison 
pour laquelle il est important de connaître les différentes options disponibles, notamment 
dans le domaine des techniques d ’imagerie médicale non invasives et non destructives.
1.5 Modalités d’imagerie non invasives et non destructives
1.5.1 Imagerie optique
Du côté de l’imagerie optique, l’ester de succinimidyle du diacétate de 
carboxyfluorescéine (CFDA-SE) est perméable aux cellules et devient un ester de 
succinimidyle de carboxyfluorescéine (CFSE), un ester fluorescent non perméable lorsque 
clivé par les estérases du cytoplasme. Ce marqueur est très intéressant pour suivre la 
prolifération des cellules et repérer leur conformation spatiale en fonction du temps. Le 
Live/Dead®, un mélange d’éthidium homodimère et de calcéine AM, qui colore 
respectivement le noyau des cellules mortes en rouge et le cytoplasme des cellules vivantes 
en vert, est très utile pour établir la viabilité de nos cultures. Finalement, l ’utilisation de 
fibrinogène fluorescent pour créer les gels de fibrine est d’un certain intérêt, car les
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structures cellulaires fonctionnelles dégradent la fibrine lors de la création d ’un lumen; 
ainsi les images obtenues dans ces conditions refléteront une absence de fibrine au cœur des 
micro vaisseaux en formation (Helm et al., 2005; Jerome et al., 2005).
La lumière pénètre très peu les tissus, ce qui fait que l’usage de l’imagerie optique 
classique est essentiellement limité aux échantillons ne dépassant pas le mm d’épaisseur. 
Lorsque la profondeur est bonne, c’est l’aspect 3D qui complique la prise d ’images, car à 
moins d’avoir facilement accès à un appareil confocal (catégorie malheureusement souvent 
mieux adaptée aux montages sur lamelles ou sur lames de microscope avec une faible 
profondeur de champ), la majorité du champ est hors focus, et il devient nécessaire de 
prendre une vingtaine d’images (technique manuelle pour de nombreux microscopes de 
laboratoire) afin de pouvoir créer un composite tout en prenant bien garde aux effets de 
photoblanchiment.
Problématique de microscopie classique mise à part, il existe quelques sondes 
fluorescentes (NIRF) émettant dans le proche infrarouge (excitation 650-900 nm) qui sont 
capables de traverser un peu plus de cinq cm de tissus. Ces sondes permettent la détection 
de quelques picomoles de peptides, protéines ou nanoparticules, ce qui n’est pas 
complètement sans intérêt lorsque l’on cherche à caractériser un système. Une table des 
sondes fluorescentes les plus prometteuses pour la détection de l’angiogenèse, l’apoptose, 
l’activité des protéases ou le métabolisme du glucose est disponible dans la revue de Jaffer 
et al. (2009). Il faut cependant être prudent avec les sondes fluorescentes, car les cellules 
sont sensibles aux radicaux libres générés par les fluorophores lors du photoblanchiment 
(Stephens et Allan, 2003). Il existe quelques systèmes d’imagerie commerciaux disponibles 
pour la recherche sur les petits animaux. En principe, ces systèmes pourraient être utilisés 
pour l’imagerie des chambres de culture 3D des bioréacteurs, mais de nombreuses 
modifications seraient requises au préalable. En effet, ces « petites boîtes noires » sont loin 
d ’être conviviales pour les systèmes à perfusion et leur tuyauterie associée.
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1.5.2 Tomographie optique
La tomographie optique cohérente (TOC), inventée en 1991 (Huang et al., 1991), 
est capable d’imager l’architecture interne d ’échantillons biologiques 3D en mesurant la 
lumière rétrodiffusée, mais ses usages sont par contre limités à une profondeur avoisinant 
les 2 mm (Mason et al., 2004; Yang et al., 2006). Il est tout de même possible d’en obtenir 
des images avec une résolution de 1 à 15 pm (Fujimoto et al., 2000).
La tomographie optique diffuse (TOD) est une modalité d ’imagerie en 
développement depuis les années 2000. La TOD par fluorescence (TODF) utilise la lumière 
dans le proche infrarouge pour effectuer le suivi de tissus biologiques. Une sonde 
fluorescente est d’abord injectée dans l’échantillon, puis la TODF localise et quantifie la 
concentration du fluorophore en 3D (Godavarty et al., 2003). Les images sont produites en 
tenant compte de l’absorption spatiale et des propriétés de diffusion des tissus (Milstein et 
al., 2003). Il reste cependant quelques défis à relever avant d’en faire une technologie 
ouverte à tous. En effet, les échantillons hétérogènes présentent des patrons de diffusion et 
d’atténuation multiples, ce qui complique la reconstruction des images (Sevick-Muraca et 
al., 1997). De plus, l’usage de la technique est principalement encore limité aux 
échantillons de géométrie simple (Flerve et al., 2007). La TODF possède donc un potentiel 
intéressant pour le suivi des tissus produits en génie tissulaire.
1.5.3 Échographie
L’imagerie par ultrasons est une autre technique d’imagerie médicale populaire dans 
les hôpitaux. Elle permet l’obtention rapide de données sur la morphologie et la perfusion 
des tissus, mais son contraste est quelque peu limité dans les échantillons uniformes. 
L’imagerie par effet Doppler peut s’avérer très utile pour mesurer les débits de perfusion. 
La technique d’échographie a l’avantage d’être parmi les technologies les moins coûteuses, 
et de nombreux appareils sont disponibles dans les établissements de santé. Cette méthode 
a d’ailleurs déjà servi pour effectuer le suivi de la dégradation des échafaudages ainsi que 
des propriétés mécaniques des tissus en croissance par génie tissulaire, et ce, avec une
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résolution de 250 x 500 |xm (Kim et al., 2008). L’inconvénient avec les ultrasons, c’est que 
la technologie exige un contact direct avec le tissu, ce qui est loin d’être pratique en génie 
tissulaire.
Un appareil plus polyvalent et non invasif combine la vélocimétrie Doppler avec la 
TOC. La tomographie optique cohérente Doppler (TOCD) ainsi formée est capable de 
localiser simultanément le flot sanguin et l’architecture des tissus avec une résolution de 
1 pm (Mason et al., 2004). Les informations sur la vélocité du flot permettent également le 
calcul des contraintes de cisaillement présentent dans un échafaudage (Mason et al., 2004; 
Tomlins et al., 2008).
1.5.4 Tomodensitométrie
La tomodensitométrie (TDM), aussi très connue sous son appellation anglaise de 
«X-ray computed tomography (CT)», est la modalité d’imagerie la plus utilisée de nos 
jours puisqu’elle est disponible au département de radiologie de la presque totalité des 
hôpitaux. En outre, il ne faut pas plus que quelques secondes, avec les instruments de 
pointe actuels, pour acquérir des images 3D de la morphologie détaillée des échantillons 
soumis avec une résolution bien en deçà du mm. Des agents de contrastes peuvent 
également être utilisés pour mieux définir les détails des tissus mous (Pichler et al., 2008). 
Un système micro-CT a d’ailleurs été employé avec succès lors d ’une étude de 
minéralisation de matrices par des cellules osseuses dans des échantillons en bioréacteurs 
allant de 3 à 9 mm d’épaisseur (Porter et al., 2007).
1.5.5 Imagerie par résonance magnétique
Les meilleures images sur le plan de la morphologie sont présentement obtenues 
grâce aux systèmes d’imagerie par résonance magnétique (IRM). Cette technique présente 
un bien meilleur niveau de contraste des tissus mous que la TDM, et ce, sans aucune 
radiation ionisante. Par contre, elle n ’est pas compatible avec les matériaux magnétiques 
(métaux ferreux) et est absolument contre-indiquée pour tous les équipements électroniques
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tels les défibrillateurs cardiaques. De plus, la spectroscopie par résonance magnétique offre 
la possibilité d’évaluer la physiologie et la composition chimique de tissus vivants sans 
aucun effet secondaire connu à ce jour. Une vaste sélection d’agents de contraste est 
également disponible. Ces agents sont particulièrement utilisés pour réduire les temps de 
relaxation T1 afin de rehausser les structures ou de réaliser des études dynamiques. Une 
information plus approfondie sur les agents de contrastes IRM et sur l’imagerie dynamique 
réalisée à l’aide d’agents de contraste est disponible dans les revues de Kiessling et al. 
(2007) et Strijkers et al. (2007). L’imagerie fonctionelle IRM procure des informations sur 
une variété d’éléments d’intérêts en génie tissulaire dont la détection et la cartographie en 
3D de la répartition d’éléments tels le pH (Neves et Brindle, 2005; Pichler et al., 2008), la 
température, la perfusion, la diffusion (Pichler et al., 2008), le métabolisme (Neves et 
Brindle, 2005; Pichler et al., 2008), la consommation énergétique du myocarde (Pichler et 
al., 2008), l’angiogenèse (Kiessling et al., 2007) et la localisation de métalloprotéases de la 
matrice (Kiessling et al., 2007) dans les tissus. Il est possible de trouver quelques exemples 
de l’usage de l’IRM en génie tissulaire. Les structures poreuses des matrices composant les 
échafaudages et des techniques d ’ensemencement cellulaire ont été validées par un IRM 
clinique de 1,5 tesla avant et après leur implantation chez les animaux (Poirier-Quinot et 
al., 2010). Stabler et al. (2005) ont démontré qu’un décompte sur la quantité de cellules 
(3TC3 viables peut être obtenu et suivi pour une durée d’au moins 13 jours à l’aide de la 
spectroscopie par résonance magnétique nucléaire (RMN) dans un tissu fabriqué par génie 
tissulaire. Il est aussi possible d’estimer la composition de la matrice extracellulaire 
(contenu en glycosaminoglycans ou GAG) avec du gadolinium diéthylène-triamine- 
pentaacétate (Gd-DTPA) (Neves et Brindle, 2005). La Figure 10 présente la diffusion de ce 
même agent de contraste dans la chambre de culture d ’un bioréacteur contenant des fibres 
creuses perfusant un gel de fibrine ensemencé avec des HUVEC.
1.5.6 Tomographie d’émission par positrons
La tomographie d’émission par positrons (TEP) est une technique d’imagerie 
fonctionnelle très sensible, capable de détecter des picomoles de radiotraceurs avec une 
assez bonne résolution spatiale (1-3 mm) et temporelle (secondes à minutes) (Lecomte,
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Figure 10. Haut : Images IRM prises à la suite d’injection de 500 pL d’une solution de Gd- 
DTPA à 0,5 M dans la chambre de culture du bioréacteur contenant un gel de fibrine. 
L’intervalle entre les images est de 5 minutes. Bas: Images IRM d’un gel de fibrine 
contenant 1 500 000 cellules endothéliales en culture en bioréacteur depuis 24 heures. La 
première image représente l’état initial et les suivantes sont représentatives du phénomène 
de diffusion observé dans les minutes suivant l’injection de 500 pL de Gd-DTPA à 0,5 M 
dans le système.
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2008; Lecomte, 2009). Les radiotraceurs utilisés par cette modalité d ’imagerie sont des 
biomolécules marquées avec un atome radioactif qui permettent de suivre divers processus 
métaboliques et physiologiques in vivo. Les caméras TEP fonctionnent en détectant 
simultanément une paire de photons de 511 keV issus de l’annihilation d ’un électron et 
d’un positron (Lecomte, 2008). Grâce à une panoplie de radiotraceurs émetteurs de 
positrons, il est dorénavant possible de détecter le métabolisme des cellules (Chen et 
Dehdashti, 2005), la prolifération (Chen et Dehdashti, 2005), l’hypoxie (Collier et al., 
2002; Pomper et Hammoud, 2004), l’apoptose (Cauchon et al., 2007; Pomper et Hammoud,
2004), l’angiogenèse (Pomper et Hammoud, 2004), la perfusion (Camici et Rimoldi, 2009) 
et la localisation de protéines spécifiques (Collier et al., 2002) in vivo. Les traceurs 
potentiels pour l’imagerie en génie tissulaire sont variés et nombreux. De plus, il importe 
de noter que de nouveaux traceurs potentiels sont développés chaque année. Les principes 
de la TEP et des radiotraceurs sont présentés en détail dans ces revues (Collier et al., 2002; 
Lecomte, 2008; Pichler et al., 2008; Pomper et Hammoud, 2004). Les études qui se sont 
servies de la TEP pour imager des cultures cellulaires en bioréacteurs sont encore très peu 
nombreuses (Kofïdis et al., 2003; Mertsching et al., 2005; Nieuwoudt et al., 2009). Il est 
vrai qu’il n’existe pas vraiment de protocoles adaptés à l’imagerie 3D in vitro et que peu de 
chercheurs en génie tissulaire ont facilement accès à une caméra TEP. La proximité d ’un 
cyclotron servant à produire les radiotraceurs n ’est pas non plus un critère favorisant la 
variété de molécules marquées disponibles aux centres d’imagerie puisque la plupart ont 
une demi-vie relativement courte variant de quelques minutes à quelques heures. Il n ’en 
demeure pas moins que lorsque les conditions adéquates sont réunies, la TEP présente un 
énorme potentiel dans le suivi et la caractérisation des propriétés fonctionnelles des tissus 
en croissance dans les bioréacteurs.
18 18 Le F-fluorodésoxyglucose ( FDG) est le traceur le plus courant et le plus utilisé
en TEP. Ce sucre est capté avidement par les cellules vivantes et sert généralement de
marqueur du métabolisme cellulaire. Le 18F-3'-désoxy-3'-fluorothymidine (18FLT) est un
marqueur de la prolifération cellulaire (Chen et Dehdashti, 2005). La molécule est
phosphorylée par une thymidine kinase (TK1) dont la concentration augmente de manière
très régulée lorsque les cellules passent à travers les phases G1 et S (Visvikis et al., 2004).
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D’autres traceurs comme le mCu-ASTM (Collier et al., 2002) et le ^Cu-annexine V 
(Cauchon et al., 2007) servent respectivement à identifier les zones hypoxiques et 
apoptotiques des tissus. Un radioligand spécifique 124I-VEGF détecte les récepteurs du 
facteur de croissance afin de permettre l’identification des sites actifs d ’angiogenèse et de 
prolifération vasculaire. La table de West et al. (2004) répertorie d’autres sondes TEP 
potentielles tandis qu’une liste de plus de 1150 agents d’imagerie est disponible par la 
«Molecular Imaging and Contrast Agent Database» (MICAD). Jusqu’à présent, seul le 
18FDG a été testé et optimisé en bioréacteur. Notons que l’usage de nouveaux radiotraceurs 
impliquera nécessairement des phases d’optimisation préalables sur chaque modèle 
cellulaire d’intérêt, mais ils deviendront rapidement un incontournable considérant la valeur 
ajoutée des données qu’ils apporteront probablement sur l’évolution fonctionnelle des 
cultures tissulaires.
1.5.7 Imagerie multimodale
La plupart des chercheurs œuvrant dans le domaine de l’imagerie médicale 
s’accordent pour affirmer que l’avenir du domaine réside dans le développement 
d’approches combinant plusieurs modalités d’imagerie. En effet, chaque modalité possède 
des forces qui lui sont propres, mais également des faiblesses que ce soit en matière de 
résolution spatiale, de contraste ou encore de sensibilité (voir résumé dans le tableau 1). 
Heureusement, les limites d’un appareil peuvent en principe être compensées par les forces 
d’un autre. Le premier jumelage de deux modalités distinctes complémentaires a été réalisé 
avec la TEP/TDM qui s’est rapidement répandue dans tous les hôpitaux disposant d ’un 
centre d’imagerie biomédical au point où l’on ne fabrique plus d’appareils TEP non 
combiné en clinique de nos jours. Le patient est étendu sur un lit qui passe successivement 
dans deux anneaux de détecteurs adjacents. Étant donné que les images TEP et TDM ne 
peuvent être prises simultanément, il arrive que des erreurs d’alignement surviennent dues 
au déplacement du sujet, ce qui crée des artéfacts sur les images composites. Ce problème 
est d’autant plus important avec les sujets vivants, notamment à cause de la respiration et 
des battements cardiaques, mais l’effet serait négligeable dans la grande majorité des 
cultures tissulaires. Il est cependant capital d’effectuer un contrôle très serré des expositions
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répétées aux rayons ionisants par TEP/TDM dans le suivi des cultures tissulaires, afin 
d’éviter les effets indésirables qu’une forte dose de radiation peut engendrer sur la 
croissance cellulaire. Ce fardeau peut s’éviter en changeant la combinaison TEP/TDM par 
une nouvelle encore plus avantageuse, soit un mélange de TEP et d ’IRM. L ’association 
TEP/IRM est une alliance extrêmement prometteuse puisqu’elle tire avantage de la haute 
sensibilité de la TEP et de la résolution spatiale supérieure de l’IRM. Les bénéfices ne 
s’arrêtent pas là, les images TEP et IRM peuvent être acquises de façon simultanée, ce qui 
permet de sauver un temps précieux, en plus de prévenir la formation d’artéfacts et de 
permettre un recalage parfait des événements physiologiques ou métaboliques avec 
l’anatomie. C’est néanmoins la construction de ces appareils qui pose un grand défi, car il 
faut réaliser une électronique et des détecteurs TEP compatibles avec le puissant champ 
magnétique et la variété de radiofréquences de l’IRM sans affecter l’intégrité des images 
(Pichler et al., 2008; Wehrl et al., 2009). Des recherches sont en cours afin d’implanter un 
tel système basé sur des détecteurs insensibles aux champs magnétiques (Pichler et al., 
2008; Wehrl et al., 2009).
Tableau 1. Capacités de détection des modalités d'imagerie
B m
teaaaaawaBaBmaMai
SSKITOfôaPp iil§3i
gm à mm 250-500 gm 1-15 gm 1-2 mm mm 60-125 gm 1-2 mm
< 5 cm mm à cm 2 mm 10 cm aucune aucune aucune
$ $ $-$$ $-$$ $$ $$$ $$$$
*** ** *** ***
*** ** *** ****
**♦ ** ****
** *** *** ** ** *** ***
*** ** *** ***
*** ** ***
*** ** **** ****
1 La résolution peut grandement varier d'un appareil à l'autre (petits animaux vs humains). 
Le nombre d'étoiles indique à quel point une modalité peut être appropriée. Plus il y a 
d'étoiles, plus le potentiel de la modalité est grand.
En résumé, il semble évident qu’il faut poursuivre le développement des méthodes 
non destructives et non invasives de caractérisation et de suivi en temps réel des cultures en
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croissance dans le domaine du génie tissulaire. Les modalités d’imagerie issues du domaine 
médical sont des outils extrêmement prometteurs qui permettent d’évaluer et d’assurer le 
suivi de nombreux paramètres critiques dans la croissance de tissus fonctionnels. Les 
données recueillies par ces méthodes ont le potentiel de pallier notre incapacité à connaître 
la condition exacte des cellules en croissance dans un environnement dynamique et 
tridimensionnel. Cette connaissance est pourtant essentielle pour les ingénieurs tissulaires 
dans le but d’adapter et d’optimiser les performances des bioréacteurs. Les chercheurs en 
génie tissulaire ont dès lors avantage à développer des collaborations avec des centres 
d ’imagerie capables de fournir l’équipement, l’expertise et le support technique nécessaires 
à l’évaluation des cultures en bioréacteur. Pour ce faire, les ingénieurs tissulaires doivent, 
dès le début de la conception des bioréacteurs et des chambres de cultures, garder à l’esprit 
la compatibilité des matériaux et du design choisi avec les modalités d ’imagerie visées.
1.6 Résultats préliminaires en imagerie TEP
La première préoccupation qui survient lorsque arrive le temps d’utiliser la TEP 
pour de l’imagerie in vitro est que le radiotraceur puisse se retrouver prisonner de la 
matrice (i.e. fibrine), ou bien encore adhérer aux matériaux de la chambre de culture. C’est 
pourquoi les premiers essais d’imagerie au I8FDG furent consacrés à l’étude de la diffusion 
du radiotraceur dans des chambres de culture dont le gel de fibrine était dépourvu de 
cellules. À cet égard, la Figure 11 montre un exemple où le biomarqueur remplit la 
chambre de culture lors de la phase de chargement de 120 minutes. C’est pendant cette 
période que le traceur se rend jusqu’aux cellules pour être capté. Par contre, une fois le gel 
rincé, il était difficile, du moins au début, de faire la distinction entre le signal TEP des 
échantillons contrôles et celui des cultures cellulaires. Il est effectivement peu fréquent de 
voir des vaisseaux sanguins sur les images TEP des patients en clinique sauf lors de rares 
cas de vascularité ou d’athérosclérose. Afin de déterminer s’il était possible d ’optimiser la 
capture de 18FDG par des HUVEC, des cellules furent ensemencées dans trois petits pétris 
et chacun fut soumis à un traitement différent préalablement à la séance d ’imagerie. Les 
trois conditions de traitement d ’une durée de 2 heures consistaient en (1) l ’exposition à un 
milieu de culture contenant un surplus de glucose capable de faire compétition au 18FDG,
Figure 11. Imagerie TEP d’un gel de fibrine à l’intérieur de la chambre de culture lors de la 
période de chargement du 18FDG. Les images sont présentées par colonnes selon les coupes 
transverses (gauche), coronales (centre) et sagittales (droite). Les séquences représentent la 
sommation des comptes détectés respectivement sur une période de 10 minutes 
immédiatement suivant l’injection du traceur dans le système (haut), 60 minutes plus tard 
(centre) et à la fin des 120 minutes (bas). Puisque le 18FDG circule dans le circuit fermé du 
bioréacteur lors de la phase de chargement, il est normal d’apercevoir le tuyau de retour du 
système à la gauche des images transverses et coronales.
(2) un milieu de culture standard ou bien encore (3) du PBS sans glucose dans le but 
d’affamer les cellules. Les cultures étaient ensuite incubées avec 10 MBq de I8FDG 
pendant 2 heures avant d’être rincées quatre fois puis imagées. Le résultat est présenté dans 
la Figure 12 où l’échantillon de gauche montre bien que la présence d’une grande quantité
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Figure 12. Imagerie TEP de trois pétris ensemencés de cellules HUVEC confluentes 
traitées pendant deux heures selon le traitement indiqué sous l’image correspondante avant 
l’incubation en présence de I8FDG pendant une nouvelle période de 2 heures. Les 
échantillons ont tous été rincés quatre fois et le dernier rinçage de chacun était vérifié afin 
de confirmer qu’il était bien exempt de radioactivité. Tous les milieux de culture 
comportaient 10% de sérum de veau fœtal. Les images montrent la somme des comptes sur 
une heure de scan.
de glucose dans le milieu fait compétition avec le traceur et empêche sa capture. De son 
côté, le milieu de culture commercial contenant 5,5 mM de glucose (centre) donne bien un
signal, mais il est fort probable que la quantité de glucose présente soit encore trop
18importante et fasse compétition au FDG puisque les cellules affamées (droite) montrent 
une nette augmentation de la captation du traceur. Par conséquent, une nouvelle méthode de 
détection rapide de l’effet de différentes conditions de prétraitement des cellules sur la 
capture de 18FDG fut mise au point afin de déterminer les paramètres optimaux à utiliser. 
La méthode ainsi que les résultats obtenus sont présentés dans le chapitre III. À noter que le 
PBS y a cependant été substitué au profit du DMEM sans glucose, car lors des essais 
préliminaires, il a été constaté que les HUVEC s’arrondissaient et semblaient vouloir se 
détacher dans le PBS malgré un supplément de glucose allant jusqu’à 5,5 mM.
Une fois les conditions de prétraitements établies au chapitre III, il fut possible de 
revenir à l’imagerie des cultures 3D perfusées. D ’ailleurs, la Figure 13 présente les résultats 
obtenus sur différents types d’échantillons (gel témoin sans cellule, culture cellulaire de
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Figure 13. Images TEP obtenues à la fin d ’une période de 180 minutes de rinçage 
comprenant quatre cycles de purge du circuit fermé aux temps 0, 10, 30 et 90 minutes. 
Gauche: gel de fibrine sans cellule dont les données correspondantes ont servies dans 
l’évaluation du bruit de fond laissé par le 18FDG libre. Centre: gel de fibrine 12 h post­
ensemencement de 2 millions de HUVEC. Droite: gel de fibrine contenant une culture d’au 
moins 2 millions de cellules mortes.
12 h et culture de cellules mortes) suite à un changement de milieu suivi de quatre cycles de 
rinçage sur une période de 180 minutes. On remarque ici que les rinçages sont capables de 
relativement bien éliminer les traces de 18FDG libre des gels de fibrine contrôles sans 
cellule, tel que le montre l’image de gauche. Ainsi, la première crainte que le 18FDG puisse 
adhérer au gel ou aux matériaux de la chambre a pu être écartée dès le départ. Ensuite,
1 Rcompte tenu de la demi-vie du FDG, qui limite le temps pouvant être alloué au rinçage, 
les traces encore présentes aux extrémités de la chambre ont été rejetées lors du traçage des 
régions d’intérêt pour n’y inclure que la région centrale bien perfusée près des fibres. 
L’analyse quantitative des images contrôles comme celle de gauche a d’ailleurs servi à 
déterminer le bruit de fond résiduel dû au passage du traceur dans le gel afin de permettre la 
distinction du signal issu des cellules (image du centre) dans les échantillons en culture. 
Étant donné que le I8FDG est un marqueur du métabolisme cellulaire, les cellules mortes ne 
devraient pas, en théorie, donner de signal significatif. Cette hypothèse est confirmée à la 
droite de la Figure 13 par le résultat de l’imagerie TEP d’une culture avortée suite à l’arrêt 
prolongé de la pompe péristaltique durant quelques heures. De plus, l ’analyse quantitative 
des images gauche et droite de la Figure 13 n’a pas pu permettre de distinction entre ces 
échantillons; la valeur du dernier se trouvant superposée à la moyenne des gels contrôles.
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En bioréacteurs, le 18FDG sert également de traceur de viabilité cellulaire et de 
perfusion dans la chambre de culture (Mertsching et al., 2005; Nieuwoudt et al., 2009). Il 
est en effet possible d’étudier les dynamiques TEP obtenues pour suivre l’écoulement lors 
du remplissage de la matrice et de suivre l’évolution des flux du même échantillon en 
fonction du temps tel que présenté dans la Figure 14. Le graphique présente la quantité de 
signaux détectés par le scanneur TEP en fonction du temps. Puisque le système est un 
circuit fermé, le signal est très concentré lors du premier passage et fini par diminuer au fur 
et à mesure que le 18FDG se dilue dans le milieu circulant donnant ainsi au tracé cette 
forme caractéristique de sinus amorti avant de se stabiliser. De plus, l’étude des données 
obtenues au début de la période de chargement pourrait éventuellement permettre d’extraire 
des informations quant à la diffusion initiale du traceur dans la chambre de culture.
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Figure 14. Graphique représentant le nombre de comptes détectés par la TEP à la suite de 
l’injection de FDG dans le bioréacteur. Sur le graphique, les tracés en bleu clair 
représentent les périodes d’acquisition utilisées pour produire les images illustrés au-dessus 
(vue transverse).
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Considérant que les cellules peuvent répondre de manière différente en fonction de 
l’environnement dynamique qu’elles perçoivent et que ces paramètres sont capables 
d’influencer la distribution du radiotraceur dans le gel de fibrine, deux conditions 
physiologiques éloignées furent testées sur des gels sans cellule. Le premier 
environnement, dit fœtal, consistait en un débit de 140 mL/min, des pulsations à 140 
battements/min et une pression de 40/20 mmHg (Cloherty et Stark, 1981), tandis que le 
second, dit adulte, présentait un débit de 80 mL/min, des pulsations à 75 battements/min et 
une pression de 120/80 mmHg. Les autres conditions étaient préservées (pH à 7.4 et 37°C). 
Les résultats obtenus sont représentés dans la Figure 15. Les deux premières rangées 
constituent la séquence de deux heures pour le chargement du radiotraceur, alors que les 
dernières sont celles de la période de deux heures comportant quatre rinçages aux temps 0, 
15, 30 et 45 minutes débutant dès la première ouverture des valves servant à purger le 
18FDG libre du circuit fermé. Une imagerie statique de 30 minutes suivait chacune des deux 
séquences. Cette pratique fut cependant abandonnée par la suite puisqu’il était possible 
d’obtenir le même genre de résultat à partir des données de l’imagerie dynamique. Ce 
changement a permis de modifier le protocole original en récupérant les deux demi-heures 
dédiées à l’imagerie statique et de les mettre à profit en offrant une heure supplémentaire de 
rinçage dans l’imagerie dynamique. Les expériences de la Figure 15 démontrent que la 
condition fœtale présente une bien meilleure diffusion du traceur dans le gel et permet 
également un rinçage plus efficace à la fin comparativement à la condition adulte. De plus, 
la première série d’imagerie TEP a permis d ’identifier que des fibres pouvaient se bloquer 
dans la chambre (voir la partie gauche de la chambre dans l’expérience du haut), ce que 
l’œil humain ne dintinguait pas. Cette nouvelle donnée a servi à prévenir le phénomène 
pour les expériences futures en protégeant l’intérieur des fibres avec des aiguilles lors de la 
polymérisation du gel de fibrine. Enfin, le port d’injection initialement installé dans la 
chambre de compliance fut déplacé pour les expériences présentées dans le chapitre IV, car 
la pratique a montré que le traceur demeurait parfois collé sur les parois de la chambre de 
compliance et que le brassage de la pièce entraînait des bulles en plus d’une exposition aux 
radiations supplémentaire pour la personne qui manipulait. Puisque le but final visé était 
d ’effectuer un suivi des cultures dans le temps, un filtre 0,22 pm fut également ajouté au 
port d’injection afin de prévenir une éventuelle contamination par les seringues de lgFDG.
Figure 15. Images TEP de la diffusion du 18FDG dans la chambre de culture selon des 
paramètres de culture fœtale (haut) ou adulte (bas). Les deux premières rangées montrent la 
période de chargement sur deux heures tandis que les suivantes représentent la période de 
rinçage. Les sessions d ’imagerie étaient suivies d’une aquisition statique de 30 minutes. 
Condition fœtale: débit à 140 mL/min, 140 pulsations/min et pression 40/20 mmHg. 
Condition adulte: débit 80 mL/min, 75 pulsations/min et pression 120/80 mmHg.
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1.7 Objectifs
La croissance de substituts tissulaires est un processus dynamique et en constante 
transformation. Le suivi continu des tissus en développement est crucial afin de 
comprendre leur évolution au fil du temps. Par contre, la tâche représente tout un défi 
quand vient le temps d'évaluer des échantillons de grande taille avec les techniques de 
microscopie. De plus, les méthodes de caractérisation les plus courantes sont fastidieuses et 
nécessitent le sacrifice de cultures. Le développement d'approches de suivi in situ en temps 
réel, non invasives et non destructives, adaptées aux échantillons non transparents et de 
grandes tailles, est essentiel dans le domaine du génie tissulaire. Les techniques d'imagerie 
médicale peuvent répondre à ces besoins sans perturber ni interrompre les cultures en cours.
L’hypothèse de travail de cette thèse était de démontrer la possibilité d’établir une 
méthode d’imagerie in situ, non invasive, non destructive et en temps réel pour le suivi de 
la viabilité et du métabolisme de cultures tridimensionnelles (3D) de cellules endothéliales 
dans un gel de fibrine perfusé. Pour y arriver, il a premièrement fallu construire et valider 
un bioréacteur pulsatif à perfusion de même qu’une chambre de culture à fibres creuses. 
Ensuite, la faible captation du 18FDG par les cellules vasculaires a nécessité l’élaboration 
d’un protocole de dépistage capable d’établir rapidement les différents paramètres de 
cultures à utiliser dans le but de favoriser la capture d’un radiotraceur donné et ainsi 
augmenter la force du signal TEP associé. Enfin, il fut possible d ’expérimenter et de 
confirmer l’hypothèse de travail. Les objectifs principaux de chacun des articles étaient:
Premier article
1. Concevoir et réaliser un bioréacteur pulsatif à perfusion pour la culture cellulaire.
2. Dessiner et construire une chambre de culture 3D compatible avec la TEP et l’IRM.
3. Établir le modèle d’écoulement dans le gel à l ’intérieur de la chambre de culture.
4. Réaliser des cultures cellulaires dans le bioréacteur.
5. Déterminer la viabilité cellulaire dans la chambre de culture après 48 heures.
50
Deuxième article
1. Élaborer une méthode rapide permettant de connaître la réponse cellulaire aux 
radiotraceurs et l’effet de différents traitements en utilisant un minimum de cellules.
2. Déterminer les conditions idéales pour favoriser la capture de 18FDG par des 
cellules vasculaires.
3. Corréler la densité cellulaire des cultures avec le signal TEP détecté.
4. Déterminer la sensibilité de la TEP pour la détection de cellules vasculaires saines.
Troisième article
1. Développer et valider un protocole d’imagerie TEP pour des cultures cellulaires 3D
sous perfusion.
'  182. Evaluer le métabolisme cellulaire/viabilité à l’aide du FDG.
3. Effectuer le suivi des cultures sur 14 jours
4. Estimer la densité cellulaire initiale.
5. Localiser les structures tissulaires émergentes.
CHAPITRE II
Design et validation d’un bioréacteur pulsatif à perfusion 
pour la culture 3D à haute densité.
Statut de l’article : Publié le 15 décembre 2009
Biotechnology and Bioengineering, Vol. 104, No. 6, p. 1215-23
Julie A. Chouinard, Serge Gagnon, Marc G. Couture,
Alain Lévesque, Patrick Vermette
Apport : Julie Chouinard a élaboré les protocoles et effectué la totalité des expériences en 
laboratoire. Elle a conçu le cahier des charges de la chambre de culture et a dressé les plans 
avec le soutien technique de Marc G. Couture. Le montage final du système a été réalisé 
avec l'assistance technique de Serge Gagnon et d ’Alain Lévesque, particulièrement pour les 
connexions électroniques et la programmation LabVIEW. La rédaction de cet article et 
l’élaboration de toutes ses figures ont été entièrement réalisées par Julie Chouinard, tout en 
considérant les commentaires des coauteurs.
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Résumé
Cette étude présente le design et la validation d’un bioréacteur pulsatif à perfusion en 
mesure de fournir un environnement propice à la culture cellulaire à haute densité en trois 
dimensions pour de futures applications en génie tissulaire. Notre système de bioréacteur 
est mobile, ne nécessite aucun recours aux incubateurs à CO2 traditionnels et est facile à 
stériliser. Il est capable d’effectuer le suivi et le contrôle de la stabilité des éléments tels : 
pH, concentration en oxygène dissout, température, pression, fréquence de pulsation et 
débit en temps réel. Dans ce système, les cellules sont cultivées dans un gel à l’intérieur 
d ’une chambre perfusée par du milieu de culture et alimentée par des fibres creuses. Les 
cellules endothéliales humaines de la veine de cordons ombilicaux (HUVEC) en suspension 
dans de la fibrine étaient bien vivantes, créaient des connexions et proliféraient jusqu'à cinq 
à six fois leur nombre d ’ensemencement initial à la suite d'une période de culture de 48 h. 
Les cellules se retrouvaient dispersées uniformément dans la chambre de 14,40 x 17,46 mm 
x 6,35 mm. Les mêmes cellules en suspension dans des gels de 6,35 mm d'épaisseur et 
cultivées dans un incubateur à CO2 traditionnel étaient majoritairement rondes et mortes. 
Dans les échantillons contrôles cultivés dans un incubateur traditionnel, les quelques 
cellules vivantes se situaient pour la plupart sur le dessus des gels, tandis que celles 
cultivées dans des conditions de bioréacteur étaient en très grande majorité vivantes et 
uniformément réparties à travers le gel.
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Abstract
This study presents the design and validation of a pulsatile flow perfusion bioreactor 
able to provide a suitable environment for 3D high cell density cultures for tissue 
engineering applications. Our bioreactor system is mobile, does not require the use of 
traditional cell culture incubators and is easy to sterilize. It provides real-time monitoring 
and stable control of pH, dissolved oxygen concentration, temperature, pressure, pulsation 
frequency, and flow rate. In this bioreactor system, cells are cultured in a gel within a 
chamber perfused by a culture medium fed by hollow fibers. Human umbilical vein 
endothelial cells (HUVEC) suspended in fibrin were found to be living, making 
connections and proliferating up to five to six times their initial seeding number after a 48-h 
culture period. Cells were uniformly dispersed within the 14.40 mm x 17.46 mm x 6.35 mm 
chamber. A larger fraction of the cells suspended in 6.35-mm thick gels and cultured in a 
traditional CO2 incubator were found to be round and dead. In control experiments carried 
out in a traditional cell culture incubator, the scarcely found living cells were mostly on top 
of the gels, while cells cultured under perfusion bioreactor conditions were found to be 
alive and uniformly distributed across the gel.
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Introduction
Traditional cell cultures consist of seeding cells on flat surfaces where the three- 
dimensional aspect (3D) of the original cellular environment is neglected. In spite of the 
colossal challenges that represent high cell density cultures ( > 1 x 107 /mL) (Wang et al., 
2005), the in vitro growth of tissue substitutes toward a therapeutic use remains an 
undeniable objective to solve the organ shortage problem. The main obstacle rests in the 
fact that mammalian cells have important nutrient needs, are very sensitive to metabolic 
wastes and have certain fragility to shear stresses (Freshney, 2005). Oxygen, an essential 
element for cell survival, is one of the most limiting factors in achieving in vitro 3D tissue 
growth due to its poor solubility in aqueous media. Oxygen has a smaller diffusion 
coefficient in living tissues than liquid (Piret and Cooney, 1991; Yaegashi et al., 1996). In 
vivo, cells are often at a distance no longer than 100-200 mm from a blood capillary 
(Fassnacht and Portner, 1999; Vander et al., 1985). Functional tissues such as heart, liver, 
kidney, or pancreas are impossible to engineer without an intrinsic blood supply. 
Elaboration of a complex network of blood microvessels should result in an adequate mass 
transfer of nutrients, wastes, and gases in a growing tissue construct (Martin and Vermette, 
2005).
Bioreactors are part of the solution to engineer 3D tissue substitutes since they allow 
the modulation of the cell culture environment’s hydrodynamic, which plays important 
roles in tissue growth, development, and function (Freed et al., 2006; Ingber et al., 2006; 
Niklason et al., 1999). Mechanical stimuli influence intracellular signaling and phenotype 
(Chien, 2007; Nerem, 2003). There are different existing bioreactor types for cell and tissue 
cultures, as previously reviewed by Martin and Vermette (2005). Pulsatile flow perfusion 
bioreactors are of great interest for tissue engineering since, besides providing ideal 
physical stimuli (Jeong et al., 2007; Niklason et al., 1999; Xu et al., 2008), they also 
improve, and even palliate, the problems associated with the poor diffusion within 3D cell 
constructs.
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In this study, a pulsatile perfusion bioreactor was designed, built, and validated to 
support cell viability and proliferation. The system allows control over culture parameters 
including the static pressure, flow rate, flow pulsation, temperature, pH, and dissolved 
oxygen (DO) concentration. This bioreactor system is able to create a wide range of 
conditions from physiological to pathological ones with high reproducibility to culture cells 
and tissues in solid scaffolds.
Materials and Methods 
Materials
Hanks-buffered salt solution (HBSS, H6136), bovine serum albumin (BSA, A7906), 
culture medium 199 (M l99, M5017), endothelial cell growth supplement (ECGS, E2759), 
heparin (H I027), gelatin type B (G9391), Live/Dead® assay (04511) were purchased from 
Sigma-Aldrich (Oakville, ON, Canada). Plastic wares came from Fisher Scientific (Ottawa, 
ON, Canada). Trypsin-EDTA (25200-056), foetal bovine semm (FBS, 12483), and 
antibiotics (penicillin G/streptomycin sulfate (15140-122)) were obtained from Invitrogen 
(Burlington, ON, Canada). Fish gelatin was a gift ffom Gilles Grondin (Department o f 
Biology, Université de Sherbrooke).
Bioreactor Set-Up
The bioreactor schematized and illustrated in Figure 1 is a closed-loop perfusion 
system that can either produce steady or pulsatile flow conditions. The main components of 
the systems are a peristaltic pump (Cole-Parmer, Montréal, Canada, Masterflex Model A- 
77924-10 with a pump head, Model RK-77201-62), a compliance chamber built in-house 
which also serves as a bubble trap and an injection port, a pneumatic pulsator (FESTO, Inc, 
Ste-Foy, Québec, Canada) previously described by Vermette et al. (1998), a gas exchange 
unit made in-house, a Coriolis flow meter (Promass 83A DN2, Endress+Hauser Canada 
Ltée, St-Laurent, Québec, Canada), a DO probe (Mettler-Toledo, Columbus, OH, InPro 
6800), a pH probe (Mettler-Toledo, InPro 3100/ 120/ptl00), a pressure transducer (Model
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Figure 1. A: Schematic illustration of the pulsatile perfusion bioreactor (not drawn to 
scale). B: Picture of the bioreactor system set-up. (1) Pulsator system, (2) compliance 
chamber, (3) mass flow meter, (4) heat exchange unit, (5) gas exchange unit, (6) cell culture 
chamber.
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PX4200-005GI Omega, Laval, Québec, Canada), a glass spiral heat exchanger, a 
homemade culture chamber (see below for more details), reservoir bottles that contain 
Hank’s Balanced Salt Solution or any other culture media, tubing (Cole-Parmer, Masterflex 
PharmaPure L/S 15, 06435-15), a computer with an A/D-D/A interface card (NI-DAQ-7, 
National Instruments, Vaudreuil-Dorion, Québec, Canada) and a LabVIEW software 
(National Instruments). The loop is equipped with valves (Smiths Medical Canada Ltd., 
Markham, Ontario, Canada, MX5341LN) allowing to replenish the culture medium. To 
allow large culture medium sampling or injection in the system, one of the valves had been 
equipped with an extension (Baxter, Mississauga, Ontario, Canada, 2N3349), so its 
extremity can be brought into a sterile laminar flow hood. A resistance clamp was added on 
the tubing after the culture chamber to adjust the static pressure.
Gas Exchange Unit
This unit consists in a gas chamber housing a coil of O2 and CO2 permeable silicone 
tubing (Cole-Parmer, 95702-05) where the medium is circulated. Two mass flow 
controllers (Cole-Parmer, Aalborg, DFC Digital mass flow controller) provide regulation 
over both dissolved O2 and CO2, respectively, to control the O2 concentration and to 
compensate for the pH change of the culture medium that tends to increase.
Heat Exchanger
The circulating culture medium is kept at a desired temperature (e.g., 37°C) using a 
heating device in which the medium circulates inside a spiral glass tube while heated water 
is circulated in the shell using a programmable circulating water bath (Cole-Parmer, Model 
c-12202-60). The heat exchanger along with the pH control system make this bioreactor 
system completely independent of CO2 incubators traditionally used in cell culture.
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Cell and Tissue Culture Chamber
The cell and tissue culture chamber designed and fabricated in-house is presented in 
Figure 2. Polyethersulfone hollow fibers with a mm lumen and 0.5-pm pore diameter 
(Spectrum Laboratories, Rancho Dominguez, CA, C75E-021-01N) were glued to the 
culture chamber using Hysoll M-31CL™ Medical Epoxy. Standard 25.4-mm width 
microscope slides were used as viewing windows. This cell and tissue culture chamber with 
hollow fibers is also compatible with non-invasive imaging devices such as positron 
emission tomography (PET) and magnetic resonance imaging (MRI).
Figure 2. A: Cell culture chamber design. B: Assembled cell culture chamber. C: Arrows 
indicate the main flow in the hollow fibers going through the fibrin gel. * Flow manifold.
High cell density cultures require a reliable control of the culture parameters. The 
constant monitoring and acquisition of the culture parameters is done by a LabVIEW 
routine that collects and records real-time measurements o f temperature, flow rate, 
pressure, pH, and DO concentration (Fig. 3A-E). This program also regulates pH and DO 
concentration levels to selected setpoints by the use of mass flow controllers.
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Figure 3. Recorded data over time for a bioreactor culture showing (A) pH, (B) dissolved 
oxygen concentration, (C) temperature, (D) static pressure, and (E) flow rate. F: Flow rate 
can be modulated by changing the pulsator frequency and some examples are shown here.
Cell Culture
Human umbilical vein endothelial cells (HUVEC) were purchased from PromoCell 
(Heidelberg, Germany, C-12200) and cultured to confluence on gelatin-coated plates in 
M l99 supplemented with 10% FBS, heparin (90 pg/mL), L-glutamine (2mM), ECGS
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(20 |ig/mL) and antibiotics (penicillin 100 U/mL, streptomycin 100 pg/mL), in an incubator 
(5% CO2 in a humid atmosphere). Then, HUVEC were ready to be transferred in the cell 
and tissue culture chamber.
Fibrin Gel Preparation
After trypsination, HUVEC were collected and centrifuged (Thermo Fisher 
Scientific, Ottawa, ON, Canada) at 1,000 rpm for 5 min. The medium was removed and the 
pellets were re-suspended in HBSS and centrifuged again. This washing step was done 
three times to remove serum and heparin traces that might inhibit the fibrin gel formation. 
Fibrinogen type IV (Sigma, Oakville, ON, Canada, F4753) and thrombin from bovine 
plasma (Sigma T9549) were each prepared in HBSS buffer. Solutions were heated at 37°C 
for at least 20 min. Aprotinin (Sigma A3428) at 0.25 TIU/mL and thrombin (2U/mL) were 
combined with the cells. This mix was placed either in the bioreactor culture chamber or in 
a 12-well multiwell plate for control experiments. Fibrinogen (2 mg/mL) was then added to 
the cell suspension to obtain a transparent and homogenous fibrin gel. The final cell 
concentration was 1 x 106 cells/mL within a 14.40 mm x 17.46 mm x 6.35 mm fibrin gel 
made in the bioreactor chamber and controls consisted of a 6.35-mm thick fibrin gels with 
cells. Once the gel was polymerized, the culture chamber was hermetically closed, 
connected to the bioreactor tubing for culture and the culture medium described above was 
allowed to perfuse within the chamber through the hollow fibers. As for the control, the 
same medium was added to the top of the gel and the plate was placed in a cell culture 
incubator (37°C with 5% CO2).
Bioreactor Operating Conditions
The bioreactor operating conditions were a flow rate of 70 mL/min with a pulsated 
40/20 mmHg static pressure. A pulsation frequency of 140 beats/min was used in all 
experiments. Temperature was 37°C and the pH 7.40 ± 0.05. The DO concentration was set 
to 13 ± 1 mg/L.
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Cell Culture Viability
Bioreactor and 3D control cultures (i.e., those in multiwell plates) were maintained 
for 48 h in their respective conditions. The bioreactor culture chamber was then removed 
from the circulation system and gently opened to expose the gel. Bioreactor and control 
gels were then rinsed three times under agitation in HBSS for 15 min. Gels were blocked 
for 1 h in HBSS containing 2% BSA, 10 pL/mL fish gelatin and 5.5% FBS. Blocked gels 
were rinsed 15 min three more times. Cells were stained using the Live/Dead® preparation 
made in HBSS (2pL/mL calcein AM and lpL/mL propidium iodide) for 45 min. After a 
last set of three rinses, cells were observed under fluorescence and pictures were taken 
using a Nikon Eclipse TE2000-S inverted optical microscope equipped with a Retiga 
1300R camera.
Cell Proliferation Assay
To count cells, gels were dried overnight in the laminar flow hood. A plasmin 
solution (50 pg/mL) made in HBBS at pH 8.5 was prepared. The plasmin solution was 
placed on the dried gels, which were subsequently incubated overnight at 37°C in a 5% 
CO2 incubator. After complete dissolution, the resulting solutions (dissolved gels 
containing the cells) were pipetted from the dish and transferred into a tube for 
centrifugation at 1,000 rpm for 5 min. The pellets were re-suspended in the initial volume 
of each gel, passed onto the vortex to separate cell aggregates and prepared for cell 
counting using a hemacytometer (see Annex 3).
Results and Discussion
The bioreactor system is versatile allowing cell cultures under a wide range of flow 
rates, pressures, and pulsation rates. The peristaltic pump produces flow rates ranging from 
20 to 180 mL/min. Static pressure from 0 to 300 mmHg can be obtained by manipulating 
the clamp. Pulsation frequency can be set from 0 to 4Hz with the pneumatic controls giving 
various ranges of flow wave forms (see examples in Fig. 3F). Temperature can be set to
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different values. DO and pH levels can be adjusted at selected setpoints. To lower DO 
concentration, it is possible to inject nitrogen in the system through the gas exchange unit 
until the desired level is reached. Once all environmental parameters are set, they can be 
recorded and maintained stable for days (Fig. 3A-E). To highlight the small subtle changes 
occurring over time for the measured parameters, only data taken between 0 and 5 h, at 
most, are presented.
The flow distribution within the porous fibrin gel made in the cell culture chamber 
without cells was characterized by circulating a HBSS solution containing a blue colorant. 
Pictures were taken at different times and are presented in Figure 4. This experiment shows 
that the flow within the fibrin gel initially had a parabolic profile to finally uniformly fill 
the fibrin gel at steady state (ca. 4 h). The system was also efficient to replenish the 
medium within the gel as an overnight rinse was sufficient to wash the colorant from the 
porous gel. This finding indicates that the system provided an efficient mass transport.
To validate the bioreactor set-up for cell cultures, HUVEC were seeded in fibrin 
gels formed in the cell and tissue culture chamber. While one gel was made in the 
bioreactor culture chamber, a second was molded in standard cell culture plates covered by 
culture medium and placed in a C02 incubator. After a 48-h culture, pictures were taken 
with a light microscope and gels were stained using the Live/Dead® assay. Figure 5 reveals 
that cells in control gels were round while they were well spread with visible connections in 
the bioreactor samples (Fig. 6). In the control gels (n=3), the few living cells (colored 
green) were found on the top of the gels. At the bottom of the control 6.35- mm thick gels, 
only dead cells were found. On the other hand, in the samples cultured under bioreactor 
conditions (n=3), cells were found to be homogenously distributed within the cell and 
tissue culture chamber. Very few dead cells were found in the samples cultured under 
bioreactor conditions. Figure 5 demonstrates that our pulsatile perfusion bioreactor 
provides a suitable environment for 3D high cell density cultures that could not be achieved 
by static traditional cell culture in multiwell plates.
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Figure 4. A: Pictures of the cell culture chamber showing flow distribution within a cell 
free fibrin gel (left).We can see that the chamber fills completely (middle) and can be rinsed 
afterward (right). B: Pictures of the flow distribution of a HBSS buffer containing a blue 
colorant within the porous fibrin gel at various times. R stands for the time spent after 
rinsing with a colorant-free HBSS buffer.
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Figure 5. Live/Dead® staining of HUVEC cultured 48 h in the cell and tissue culture 
chamber under bioreactor conditions. Bioreactor samples were under a main flow rate of 
70 mL/min with a 40/20mmHg pressure and a pulsation frequency of 140 beats/min. Living 
cells colored by calcein AM appeared green, while dead cells’ nuclei were stained red by 
the ethidium homodimer. * Hollow fiber.
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Figure 6. 100X zoom on calcein AM-labeled cells cultured under bioreactor conditions 
where cell morphology and connections can be better appreciated.
The main advantage of hollow fiber bioreactors is that they can supply nutrients to 
and remove metabolic wastes from cells within a solid assemblage. Cultures in this type of 
bioreactors can reach a cell density as high as 109 cells/mL (Kuhn et al., 2003). Their usual 
disadvantage is that when cell density increases, gradients of cell and nutrient concentration 
can be observed within the extra-capillaiy space where cells are grown. Close to the hollow 
fibers, cells have better access to everything they need while those further away can be 
deprived. This phenomenon can be minimized by having well-oriented hollow fibers 
separated by distances that allow more uniform perfusion, as in our system. In commercial 
cartridges, hollow fibers are often regrouped in a bundle. Furthermore, nutrient gradients 
and hypoxia do stimulate angiogenesis (Toffoli et al., 2009). We hypothesize that if  we can 
grow a network of functional microvessels, a neo vascular supply should allow nutrients 
and toxic wastes to better diffuse within a cell-seeded scaffold to improve the overall mass 
transport.
Other types of bioreactors are found in the literature, but some, such as the spinner 
flasks, cause turbulent flow, the appearance of fibrous capsules and more collagen
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production during cartilage growth (Vunjak-Novakovic et al., 1999), owing to an 
inadequate shear stress environment.
Cultures made in a rotating wall system often tumble therefore damaging the cells 
and resulting in a non-uniform cell growth (Freed and Vunjak-Novakovic, 1997; Goldstein 
et al., 2001). For example, Lappa (2003) obtained nonuniform cell growth with lower cell 
growth rates at the center o f the cell constructs than at their external boundary. Sakai et al. 
(2008) reported nutrition deficiencies and excretion problems in chondrocytes cultured in a 
rotating wall vessel bioreactor with tissue substitutes reaching a maximum thickness of 
1 mm. It is clear that the use of a rotating wall bioreactor system does not yield substitutes 
suitable for clinical applications. Abdullah et al. (2009) used computational modeling to 
compare three types of bioreactors: (1) hollow fiber membrane, (2) confined perfusion 
reactor, where the scaffold is inside the porous membrane and the flow on the outside, and 
(3) a suspended tube, which consists in a cell-seeded scaffold submerged in a culture 
medium. These authors concluded that the hollow fiber bioreactor produced the best 
nutrient transport and maintained the highest nutrient concentrations in the extracellular 
regions. The suspended tube was limited by mass transfer and was totally unsuitable to 
culture cells at high density. The confined perfusion bioreactor provided slightly better 
performance than the suspended tube, but still reached a far inferior performance than the 
hollow fiber bioreactor to culture 3D tissue mass.
If the oxygen mass transfer only relies on diffusion in a bioreactor, cells cannot 
survive and proliferate at a distance further than 100 pm of an oxygen source (McClelland 
and Coger, 2004). Warburg (1923) calculated in 1923 that the maximal tissue thickness 
achievable by diffusive transport alone from blood as an oxygen source would be 1 mm. 
Diffusion cannot bring sufficient oxygen concentration to cells cultured in 3D assemblages 
and must thus be matched with an important convection by pressure gradients to reach 
oxygen concentration (and other nutrients) requirements. Another way to enhance oxygen 
transport inside a 3D cell culture is to optimize scaffolds porosity (Bramfeldt et al., 2008; 
McClelland and Coger, 2004). Fibrin mesh is very porous (pictures available in Rowe et 
al., 2007) and can contribute to improve nutrients, gas and wastes transport in our culture.
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Cells cultured in our bioreactor chamber were found to be alive even in the farthest distance 
(over 5 mm) from the closest hollow fiber.
To investigate cell proliferation, fibrin gels with HUVEC were dissolved to collect 
cells, which were counted using a hemacytometer. Bioreactor and static control cultures 
(both n=3) were seeded with an initial concentration o f 1 xlO6 cells/mL. After 48h, static 
cultures contained 3.4 x 105 ± 9 x 104 cells/mL, while the average cell number found in 
bioreactor samples was 5.6 x 106 ± 7.6 x 105 cells/mL. A student two-tailed t-test showed 
that the two values were significantly different with a P-value < 1 xlCT6. It appears that the 
available oxygen concentration in static cultures resulted in lower cell numbers after this 
48-h culture period, when compared to the bioreactor samples, especially at the bottom of 
the control gels.
The lack of shear stress stimuli in vitro is believed to trigger apoptosis in endothelial 
cells (Dimmeler et al., 1996; Kaiser et al., 1997). In a cell monolayer cultured in vitro, the 
proliferation signal sent by the loss of contact inhibition from the detachment of a neighbor 
apoptotic cell would be stronger than the apoptose signal generated by a no shear stress 
condition. This would create a certain balance between cell loss and proliferation in culture 
with an overall cell loss ranging from 1% to 10% for each passage (Kaiser et al., 1997). 
This would explain the recurrent problem to keep these cultures for a very long period. 
Senescent HUVEC are often present as soon as the fourth passage in vitro (Maier et al., 
1990). The rate at which cell proliferate decreases as the passage increases until 
proliferation ceases (~14). In vivo, endothelial cells are subject to shear stress from the 
blood flow. The flow is generally laminar and pulsated according to the cardiac frequency. 
Many gene expressions are regulated by flow shear stress (Barakat and Lieu, 2003; Davies, 
1995). We must be careful when comparing results in the literature since many types of 
flow (laminar, steady, oscillatory, pulsatile, etc.) are used. At least 928 genes were found to 
be induced by flow and these depend on the flow conditions (Yee et al., 2008). Some 
qualitative and quantitative differences between steady and pulsatile flows have been 
reported regarding c-fos expression (Hsieh et al., 1993), intracellular calcium
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concentrations (Helmlinger et a l, 1995), nitric oxide (Yee et a l, 2008) and prostacyclin 
production (Frangos et al., 1985), only to name a few.
The bioreactor described in the present study can mimic various environmental 
conditions found in vivo and we intend, in future studies, to use this system to characterize 
cell responses according to well-defined culture parameters.
Conclusions
A pulsatile flow perfusion bioreactor has been designed and validated for cell and 
tissue cultures. The system can maintain 3D high cell density cultures and stimulates cell 
proliferation. The system provides fine control and real-time monitoring over the cell 
culture conditions (flow rate, pressure, pulsation frequency and mode, pH, and 
temperature). It can reproduce a multitude of physiological parameters according to the cell 
needs or to the pathology of interest. Completely mobile, incubator independent and easy to 
sterilize, the bioreactor can hold more than one culture chamber while keeping stable 
culture parameters over days.
Our team is now working on identifying the effects of culture parameters on 3D cell 
structures, particularly microvessel formation, protein expressions, cell morphology, and 
functionality using both optical methods and non-invasive medical imaging techniques 
such as PET and MRI.
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Résumé
Contexte : L’évaluation et la caractérisation des cultures cellulaires et tissulaires 
tridimensionnelles (3D) en bioréacteur représentent un défi majeur en génie tissulaire. Les 
modalités d'imagerie médicale, capables de fournir des informations sur la structure et la 
fonction des organes et des tissus internes des organismes vivants, ont le potentiel de 
permettre un suivi répété des cultures 3D in vitro. La tomographie d’émission par positrons 
(TEP) est la modalité d'imagerie non invasive la plus sensible, en plus d’être capable de 
mesurer des quantités picomolaires de molécules radiomarquées. Toutefois, étant donné 
que les protocoles d'imagerie TEP sont presque exclusivement conçus pour les études in 
vivo, il est nécessaire d’élaborer des méthodes plus adaptées à l'imagerie des cellules ou des 
tissus in vitro. Cependant, avant de passer à l'imagerie de cultures 3D, les conditions 
favorisant la capture des radiotraceurs par les cellules doivent être optimisées. Méthodes : 
Dans cette étude, des cellules endothéliales humaines issues de la veine de cordons 
ombilicaux (HUVEC) ainsi que des fïbroblastes humains ont été cultivés à différentes 
densités. La TEP a été utilisée afin de suivre l’activité glycolytique des cellules en détectant 
l'absorption de 18F-fluorodésoxyglucose (18FDG) de manière non destructive. Dans le but 
de favoriser la capture de 18FDG, différentes stratégies de préconditionnement cellulaires 
ont été étudiées selon les paramètres suivants : la privation de glucose, la stimulation par 
l'insuline, la concentration de glucose, le temps d'incubation du 18FDG, la densité cellulaire 
et la prévention de l'évasion du radiotraceur en dehors des cellules. Résultats : Les 
conditions produisant une capture optimale de 18FDG, et par conséquent une meilleure 
détection par la TEP, étaient comme suit : deux heures de préconditionnement cellulaire par
une privation modérée de glucose avec stimulation d’une heure à l'insuline, suivi par une
18heure d'incubation avec le FDG, et 15 minutes de stabilisation dans un milieu de culture 
standard avant le rinçage et l’imagerie. Conclusions : Une dépendance par paliers de 
l'absorption de I8FDG en fonction de la concentration de glucose a été établie, mais une 
corrélation linéaire a été observée entre le signal de TEP et de la densité cellulaire. Des 
seuils de détection de 36 ± 7 et de 21 ± 4  cellules ont été estimés pour les cellules 
endothéliales et les fïbroblastes, respectivement.
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Abstract
Background: The non-destructive assessment and characterization of tridimensional (3D) 
cell and tissue constructs in bioreactors represents a challenge in tissue engineering. 
Medical imaging modalities, which can provide information on the structure and function 
of internal organs and tissues in living organisms, have the potential of allowing repetitive 
monitoring of these 3D cultures in vitro. Positron emission tomography (PET) is the most 
sensitive non-invasive imaging modality, capable o f measuring picomolar amounts of 
radiolabeled molecules. However, since PET imaging protocols have been designed almost 
exclusively for in vivo investigations, suitable methods must be devised to enable imaging 
of cells or tissue substitutes. As a prior step to imaging 3D cultures, cell radiotracer uptake 
conditions must first be optimized. Methods: In this study, human umbilical vein 
endothelial cells (HUVEC) and human fibroblasts were cultured at different densities and 
PET was used to non-destructively monitor their glycolytic activity by measuring 
18F-fluorodeoxyglucose (18FDG) uptake. Various cell preconditioning protocols were 
investigated by adjusting the following parameters to optimize 18FDG uptake: glucose 
starvation, insulin stimulation, glucose concentration, 18FDG incubation time, cell density 
and radiotracer efflux prevention. Results: The conditions yielding optimal 18FDG uptake, 
and hence best detection sensitivity by PET, were as follows: 2-hour cell preconditioning 
by glucose deprivation with 1-hour insulin stimulation, followed by 1-hour 18FDG 
incubation and 15-minute stabilization in standard culture medium, prior to rinsing and 
scanning. Conclusions: A step-wise dependence of 18FDG uptake on glucose concentration 
was found, but a linear correlation between PET signal and cell density was observed. 
Detection thresholds of 36 ± 7 and 21 ± 4 cells were estimated for endothelial cells and 
fibroblasts, respectively.
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1. Introduction
The growth of tissue substitutes is a dynamic process, requiring close monitoring of 
cell viability and function over time. Unfortunately, most o f the commonly available cell 
assays (e.g., histology, immunofluorescence or immunocytochemistry) are time consuming 
and require sacrificing the culture. Although these techniques provide important 
information on cell phenotype and function, they are often only representatives of specific 
time points and selected samples within the culture. It remains difficult to trace the 
evolution of the cell or tissue cultures over time. Our inability to obtain continuous direct 
information on culture conditions and cell state in thick (few mm to cm range) 3D culture 
chambers represents a major weakness in understanding bioreactors performance. The main 
challenge nowadays is to find suitable real-time, non-invasive and, most importantly, non­
destructive characterization methods to monitor these large non-transparent cell and tissue 
cultures. As reviewed by Dubois et al. [1], imaging techniques borrowed and adapted from 
the biomedical field can be used to monitor the dynamic tissue growth process without 
interference. While imaging modalities such as X-ray computed tomography (CT) and 
magnetic resonance imaging (MRI) can provide subtle morphological details, functional 
imaging using picomolar amounts of radiolabeled molecules can be used to obtain sensitive 
information on the underlying biological and biochemical processes non-destructively. 
Positron Emission Tomography (PET), in particular, offers great potential to monitor cell 
metabolism, proliferation, angiogenesis, perfusion, hypoxia or apoptosis using a range of 
specific radiotracers without hindering normal tissue development. [18F]-fluorodeoxy- 
glucose (18FDG), a glucose analog labeled with the positron-emitting radioisotope 
fluorine-18 that can be used as a cell glycolysis marker, is the most commonly used PET 
tracer. 18FDG uptake can provide valuable information on cell viability, proliferation and 
initial tissue perfusion in bioreactors [2-4], In humans, vascular 18FDG uptake is usually 
undetectable except in some cases of vasculitis or atherosclerosis [5], Knowing the 
importance of microvasculature in tissue engineering, we focused our efforts on increasing 
18FDG uptake by fibroblasts and endothelial cells [6]. To improve the PET signal from the 
target tissue, a proper imaging protocol had to be devised and the uptake parameters of the 
radiotracer by cells in the culture optimized. As the tissue culture in bioreactors is
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dependent on several environmental parameters, a screening method to assess the best 
radiotracer uptake conditions for cell types of interest was first developed.
This study describes a fast in vitro screening method allowing many parameters 
with potential impact on cell 18FDG uptake to be evaluated concurrently. A 2-step method 
was designed to quantitatively measure the radiotracer PET signal by imaging living cell 
monolayers under various culture conditions, allowing the cell 18FDG uptake parameters to 
be optimized. The proposed steps are 1) a factorial design and 2) a detailed screening for 
each major acting parameter found in step 1.
2. Materials and Methods
Human umbilical vein endothelial cells (HUVEC, C -12203) and human dermal 
fibroblasts (C -12350) were purchased from PromoCell (Heidelberg, Germany). Fetal 
bovine serum (FBS, F-1051), Medium 199 (M l99, M5017), endothelial cell growth 
supplement (ECGS, E2759), heparin (H I027), gelatin type B (G9391) and Hoechst 33342 
(14533) were all obtained from Sigma-Aldrich (Oakville, ON, Canada). Phosphate 
Buffered Saline (BP665-1), and disposable plastic wares came from Fisher Scientific 
(Whitby, ON, Canada). Trypsin-EDTA (25200-056) and antibiotics (penicillin 
G/streptomycin sulphate (15140-122)) were obtained from Invitrogen (Burlington, ON, 
Canada). 5% dextrose water solution (JB0062) came from Baxter (Mississauga, ON, 
Canada), glucose-free DMEM (319-061-CL) from Wisent (St-Bruno, QC, Canada) and 
human Novolin Toronto insulin (DIN 02024233) from Novo Nordisk (Mississauga, ON, 
Canada). Nunc’s Lab-Tek II 8 chamber slides (62407-296) were purchased from VWR 
(Mississauga, ON, Canada).
2.1. Cell Culture
HUVEC and fibroblasts were cultured in M l99 supplemented with 10% FBS, 
heparin (90 pg/mL), L-glutamine (2 mM), penicillin G (50 U/mL) and streptomycin 
sulphate (50 pg/mL). ECGS (20 pg/mL) was added to HUVEC culture media. Cells were 
kept in an incubator (5% CO2 in humid atmosphere). HUVEC at passage 3 or 4 were used
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to avoid senescence [7]. Cell seeding was always performed on surfaces coated with gelatin 
(gelatin solution concentration of 100 pg/mL) to promote cell adhesion and limit batch-to- 
batch variation towards cell attachment.
2.2. Radiochemistry
Fluorine-18 was prepared by the 180(p,n)18F reaction on 180  enriched water as 
target material using a TR-19 cyclotron (Advanced Cyclotron Systems, Vancouver, BC, 
Canada). For the synthesis of [18F]fluorodeoxyglucose (l8FDG), an established procedure 
was used [8].
2.3. Step 1 - Factorial Design to Identify Variables Affecting 18FDG Uptake by Cells
To optimize cell signals for PET detection, a factorial design was employed to study 
the effects of variables among 18FDG incubation time, cell density, insulin exposure and 
concentration, glucose concentration and culture stabilization time on 18FDG uptake by cell 
monolayers. A non-replicated one block 2k"2 factorial design with 3 center points was used 
for the 18FDG cell uptake experiments. This method in conjunction with ANOVA is well 
adapted for the identification of the conditions having the most impact on cell uptake of 
18FDG. Upper and lower thresholds were defined for each variable investigated in this 
study, based on our personal experience and the limitations imposed by 18FDG half-life.
Table 1: Thresholds of the experimental design for all cell types in order of influence.
Variables Lower threshold Upper threshold 18FDG uptake 
gain
P-value
Starvation time Oh 3 h 43.9% <0.0001*
Cell density 10 000 cells/mL 50 000 cells/mL 20.3% 0.0002*
ffFDG
Incubation time
1 h 2 h 5.8% 0.0062*
Insulin
concentration
0.0 nmol/mL 6.0 nmol/mL 1.4% 0.1016
Insulin
Incubation time
Oh 1 h 1.0% 0.1475
* P-values of less than 0.05 indicate model parameters are significant.
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The variables studied and their corresponding thresholds are presented in Table 1 and 
parameters were classified in order of influence. The selected limits combined with the 
factorial design of experiments including center points and 2 rinsing controls yielded a total 
of 16 experiments. Design of experiments and statistical analyses of the results were done 
using the Stat-Ease software (Stat-Ease Inc., Minneapolis, MN), using ANOVA. A P-value 
equal or smaller than 0.05 was considered statistically significant. The experimental steps 
and the followed order are presented in Figure 1.
Cell s e e d i n g
S ta r v a t io n
*
Insulin
18FDG
'J'
S ta b i l iz a t io n
*
Rinsing
P E T
Figure 1: Experimental timeline for the factorial design.
2.4. Step 2 - Cell Preconditioning to Increase 18FDG Uptake
In light of the factorial design results, a new experimental design and timelime was 
determined. The new protocol is summarized in Figure 2. The starvation period was 
shortened to 2 hours and the 1-hour 18FDG incubation was preferred since the gain for the 
extra hour was not deemed sufficient considering the loss caused by the 109.8 minutes half- 
life of the 18F radiotracer. The used insulin concentration was also lowered down to a 
physiological level. The most important parameter affecting cell 18FDG uptake (glucose
Experimental timeline
Cell Beginning of Insulin 10-8M 2-3 MBq lBFDG Stabilization 18FDG rinsing S tatic  PET calibration
seeding s tarvation  addition incubation m edia  + 10%  FBS (4x) PET scanning phan tom
I 8 h o u rs  I 1 h o u r  I 1 h o u r  I 1 h o u r  I 15-30 m in I 5-10 m in  I 1 h o u r  I
4-_________________________________ 4  V  V _________________'  4  in s ta lla tio n  V _____________  V
* All s tep s  b u t PET scanning w ere  perform ed a t  37°C.
D ata Analysis
Figure 2: Experimental timeline for step 2.
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starvation) was further investigated to find which optimal glucose concentration should be 
used without affecting the samples. Once found, the influence of cell density on the 
measured signal was tested.
Samples preparation. After seeding, cells were given 8 hours to adhere and spread in the 
chamber slides (Fig. 3A). This period was enough to avoid energetic demand caused by the 
cell attachment procedure and short enough to prevent density variation due to proliferation 
before starting any treatment.
Figure 3: A) Cells seeded in chamber slides, B) Stacked chamber slides for PET scanning, 
C) Aligning stack in PET axial and trans-axial field of view (FOV), D) CT images used to 
draw regions of interest (ROI), E) PET image with an example of projected CT-defined 
ROI for PET data analysis.
Starvation. Glucose starvation media consisted in glucose-free DMEM with 1% FBS 
supplemented with a 5% dextrose solution to set the desired glucose concentrations (0 to 
7 mM). Each well was rinsed thrice with starvation media and left to incubate at 37°C with
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5% CO2 under humid atmosphere. The incubation media volume represented 20% of the 
overall volume capacity of the well. Since this parameter could deeply affect cells, we 
tested the effect of glucose starvation on cell morphology and cell number to validate a safe 
working range. Cells were incubated for 2 hours in supplemented DMEM with different 
glucose concentrations (n > 3) ranging from 0 to 7.0 mM with increments of 0.5 mM. Cell 
morphology was assessed before and after each glucose starvation treatment. To count 
cells, samples were incubated 30 min in 1/1000 Hoechst 33342 and were then scanned with 
an iCys imaging cytometer (Compucyte, Westwood, MA) using a violet diode excitation 
laser (405 nm) with blue detector (465/20 nm) for DNA staining and scatter detector for 
visualization of cytoplasm. Scanning was performed at a 1 pm x 0.5 pm pixel size 
resolution. Cell selection was done using DNA staining taking into account cell DNA 
content, allowing to score correctly for cell clumps and to reject small fragments containing 
DNA.
Insulin. A 10'8 M physiological insulin concentration was added to every well 1 hour after
1 8treatment onset and 1 hour before FDG injection since its effects take 30-45 minutes to 
occur before lasting a few hours. 1 mole of insulin corresponds to 166.8 x 106 IU or 
1.0 IU = 6.0 nmol [9].
I8FDG incubation. 1 hour post-insulin, the radiotracer was supplemented in excess using
2-3 MBq (15 pL) of 18FDG in every well.
Stabilization. After a 1-hour incubation with 18FDG, the wells were filled up to 50% of 
their volume capacity using M l99 containing 10% FBS for incubation periods ranging 
from 15 to 60 minutes to evaluate the 18FDG efflux.
Rinsing. After stabilization, wells were all carefully rinsed 4 times with the corresponding 
fresh starvation solution to remove free 18FDG and the fourth rinse was counted to check 
for the presence of residual radioactivity before scanning. Every last rinse had to be 
18FDG-free to ascertain that the PET signal only originated from cell uptake. Each chamber
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slide also had one cell-free well that was treated like the others (!8FDG and rinses) and 
served as a background reference.
2.5. Cell Culture Imaging
Positron emission tomography (PET) imaging was used to monitor the cell 18FDG 
uptake together with X-ray computed tomography (CT) imaging to define the morphology 
of the chamber slides. A Triumph™ PET/CT dual modality imaging platform (Gamma 
Medica, Inc., Northridge, CA, USA) was used, which consisted of a LabPET™ avalanche 
photodiode-based digital PET scanner with a 7.5 cm axial field-of-view [10] capable of 
achieving a transaxial spatial resolution of 1.2 mm and a detection efficiency of 2.1% with 
an energy window setting of 250-650 keV.
Chamber slides were mounted in stacks (Fig. 3B) and centered in the scanner 
transaxial and axial field of view (FOV) (Fig. 3C). One-hour static PET data acquisitions 
with axial double sampling motion to improve resolution were performed for every cell 
imaging session, followed by 5-minute static imaging of a phantom containing a known 
amount of 18FDG at the end o f the imaging period to allow for the conversion o f detected 
events (in CPS/Pixel) into MBq of retained activity in cells. The calibration phantom 
consisted of cell-free chamber slides with two known 18FDG concentrations in volumes of 
200pL pipetted in non-consecutive chambers. The scanner efficiency was further 
normalized within a day of the measurement with a 68Ge 18.5 MBq rotating line source 
(PET-78/0.5, Sanders Medical, Knoxville, TN) for at least 4.5 hours to ensure 
reproducibility between measurements, which were taken up to several weeks apart. PET 
images were reconstructed on a 0.25 mm x 0.25 mm x 1.1175 mm grid using 20 iterations 
of a 2D maximum-likelihood expectation maximization (MLEM) algorithm implementing 
position-dependent detector response [11]. Corrections for individual detector efficiency 
and random coincidences were applied, but attenuation and scatter corrections were omitted 
since they were unnecessary given that all measurements were taken with the same stacked 
thin chamber slides geometry. CT acquisition was performed in fly mode with 512 
projections in 2.13 min at 60 kVp and 220 pA. The single frame was reconstructed in
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0.17 x 0.17 x 0.17 mm3 voxels. The Amide freeware (sourceforge.net version 0.9.2) was 
used to analyze the radiotracer concentration in the reconstructed images, using the CT scan 
image of the culture slide to draw 8 equal regions of interest (ROI) over each chamber (Fig. 
3D). These ROI were then projected on the corresponding PET images for data analysis 
(Fig. 3E).
3. Results
3.1. Factorial Design
The results of the factorial design experiments are summarized in Table 1. Design 
showed that all, but insulin concentration and incubation time had a P-value < 0.05. The
3-hour glucose starvation period before exposing cells to !8FDG was the most significant 
factor, which alone represented 44% of the total radiotracer uptake enhancement. Cell 
density was the second most important factor with a 20% impact.
Different stabilization periods were evaluated to facilitate cell 18FDG trapping and 
avoid efflux. These processes are dependent on cell hexokinase activity [12], the rate- 
determining step for metabolic trapping [13,14] and 18FDG-6-phosphate dephosphorylation 
by glucose 6-phosphatase [15,16]. Indeed, hexokinase had been shown to reach a maximum 
activity starting at 5 mM of glucose and over [17]. To maximise 18FDG confining and 
minimise efflux, once the radiotracer incubation time was elapsed, we added 5.5 mM 
glucose containing 10% FBS to each well for periods of 0, 15, 30 or 45 minutes before 
rinsing. We found that a stabilization time between 15 to 30 minutes gave a stable signal 
and this period was considered optimal for both cell types.
3.2. Effect of Glucose Starvation on Cell Morphology
When using PBS as a glucose-free buffer at 37°C, all cells, especially HUVEC, 
became spherical and detached from the surface, which is consistent with previous 
observations [18]. A treatment that changes samples morphology would not be appropriate 
for bioreactor cultures. This problem was solved using glucose-free DMEM instead. 
Fibroblasts did not undergo morphological changes under any conditions with this
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starvation medium («=3) (Fig. 4A). HUVEC (Fig. 4B), on the other hand, showed 
morphological changes with glucose concentration lower than 1.5 mM (Fig. 4C) and were 
completely round after 2 hours in 0.5 mM (Fig. 4D). Most cells shown in Fig. 4D did not 
recover from glucose starvation after 48 hours in commercial 5.5 mM glucose containing 
Ml 99.
Figure 4: Laser scanning cytometry images of fibroblasts (A) and HUVEC incubated 2 
hours in DMEM containing 2, 0.5 and 0 mM glucose (B to D respectively). A is 
representative of all fibroblast samples (0-7 mM). B is representative o f all tested glucose 
concentrations above 2 mM.
3.3. Effect of Glucose Starvation on ,8FDG Uptake
HUVEC and fibroblast monolayers were each treated with media containing 
different glucose concentrations and subsequently scanned by PET to assess their 18FDG 
uptake, as shown in Figs. 5a, 5b, and 5c. A plateau was observed in scans o f fibroblasts 
between 2.5 and 4.0 mM of glucose (Fig. 5d), so further investigation were carried out in 
that range to confirm these observations. Quantitative PET data obtained by ROI analysis,
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after correction for radioactive decay, are reported in Fig. 6A. For fibroblast monolayers,
1 o
FDG signal decreases steeply in a linear fashion (RM).9972) from 0.5 to 2 mM of 
glucose, then slightly rebounds to a plateau between 2.5 and 4 mM, to fall again most
m
1n
[*■
Figure 5: 18FDG/PET images of HUVEC (H) and fibroblasts (F) pretreated with media 
containing glucose concentrations from 0.5 to 7.0 mM (a to c). Panel (d) shows a closer 
look at the plateau found with fibroblasts between glucose concentrations o f 1.5 and
4.5 mM. Note that the color scale has been stretched in (d) to better appreciate the subtle 
differences between relatively similar samples. Numbers above and below the PET images 
represent the media glucose concentration in mM. Panels e and /  show PET images of 
fibroblast and HUVEC monolayers at different cell densities treated with 3 mM glucose. 
Numbers above and below these images indicate the numbers of cells at seeding (8 hours 
prior to scanning).
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Figure 6: Quantitative PET data analysis (n > 3) as a function of glucose concentration 
during the 2-hour starvation (A) and cell density at seeding (B). The star in (A) indicates 
that cell morphology was deeply affected (see Fig. 4C).
probably because the glucose concentration exceeded cell needs and entered in competition 
with 18FDG. For HUVEC, excluding the result for 0.5 mM glucose treatment that deeply 
affected cell morphology (Fig 6A, star), the 18FDG signal drops steeply between 1.0 and
1.5 mM, then levels off between 1.5 and 3 mM, before steadily decreasing for higher 
glucose concentrations.
3.4. Effect of Cell Density on PET Signal
A linear correlation was found between 18FDG signal and the number of cells. 
Assuming that a signal-to-noise ratio equal or larger than 3 is significant, detection 
thresholds of 36 ± 7 cells for HUVEC and 21 ± 4 cells for fibroblasts were extrapolated 
from the linear correlations used to fit data in Fig. 6B. The difference of slope between 
HUVEC and fibroblasts in this experiment reflects the higher I8FDG uptake by the latter, in 
agreement with results obtained in Fig. 6A.
4. Discussion
Glucose deprivation is known to gradually increase total cellular transporter 
proteins [19,20] and is also associated with decreased protein turnover in mammalian 
fibroblasts [19]. Starved mammalian cells under low glucose concentration conditions 
undergo a p53 dependent G1 phase arrest that is quickly reversible upon glucose restoration 
[21]. Fibroblasts have been showed to have a 24-hour survival capacity starting from
1 ft0.1 mM of glucose [21], which is in agreement with our results. Highest FDG uptakes 
were always obtained under a 2 mM glucose concentration, but such a low glucose 
concentration affected HUVEC morphology (Fig. 4C-D). The spheroid HUVEC 
appearance observed under 1.5 mM glucose concentration can be due to cell-cell 
detachment caused by F-actin conversion in G-actin rather than being a consequence of cell 
death induction [22], However, not every preconditioning treatment susceptible to 
influence cell morphology can be considered for imaging cell or tissue substitutes.
When working with HUVEC, the optimal 18FDG uptake, while still maintaining cell 
integrity, was achieved using 3 mM glucose containing DMEM. The 3 mM glucose
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concentration also corresponded to the uptake plateau for fibroblasts. Hence, this glucose 
concentration was used for the cell density gradient experiments shown in Figs. 5e and 5f 
and analysed in Fig. 6B. Nearly all cell culture media contain a glucose concentration o f at 
least 5.5 mM, which can be considered as a tremendous source of carbohydrate able to last 
for days [23]. Most cells do not need that much glucose and quickly become saturated, 
making them produce and excrete lactate [23], Lowering the glucose level to 3 mM for 
2 hours increased 18FDG uptake to approximately twice that found when using 5.5 mM 
media for both HUVEC and fibroblasts. Endothelial cells were shown to present different 
glucose metabolism and insulin responsiveness according to their organ of origin, so 
caution should be exercised when applying these results to other cell types [24],
The FBS supplemented M l99 medium used for the cell culture contained 4 mM 
glucose, but since it was used at a concentration of 1% in the cell starvation media, this 
amount of added glucose was considered as non significant. Hiraki et al. [25] reported that 
glucose transport is also regulated by calf serum growth factors in a concentration- 
dependent manner. Considering that serum induced a first rise o f sugar uptake within 
10 minutes and a second at approximately 1 hour due to the activation o f glucose 
transporter gene expression [25], it might be possible to gain extra signal by using 15% 
FBS containing DMEM before adjusting the glucose level to 3 mM.
Over-expression of insulin-receptors in HUVEC showed the presence of a 
functional insulin pathway [26], A small increase in 18FDG signal had been noticed in our 
data when using 10"8M insulin, but this effect turned out not to be statistically significant. 
Insulin action might not be a major actor in our system, but anything that could bring some 
improvement is always welcome, so a 10'8M physiological concentration was preserved in 
our protocol, as suggested by the maximum insulin effect observed by Gerritsen et al. 
[13,27], It must also be kept in mind for further studies that tissues such as heart, skeletal 
muscles and adipose tissues do present the insulin responsive glucose transporter GLUT4 
[28-30], so even if our results with fibroblasts (known to have GLUT 1, 3 and 4 [31]) turned 
out not to be significant, we strongly suggest that the insulin parameter always be tested.
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Now that a protocol to maximize 18FDG cell uptake has been established, further 
studies are being planned to investigate additional parameters that are known to influence 
glucose uptake in cells, such as the presence of nitric oxide [12,24,26], growth factors [32], 
hypoxia [33], and proliferation.
More imaging studies will be needed to fully understand the importance of these 
factors in high cell density cultures, and PET imaging offers considerable potential to 
achieve this goal. Numerous key parameters must be dynamically monitored in real time in 
tissue cultures to optimize their development, which include morphology, viability, 
proliferation, metabolism, angiogenesis, perfusion, nutrient and oxygen consumption, 
hypoxia, apoptosis, and sometimes secretion of specific proteins. So far, only 18FDG, a cell 
glycolytic activity marker, has been investigated, but several other PET tracers are 
available, such as 18F-fluorothymidine (18FLT) and n C-methionine to, respectively, 
monitor DNA and protein synthesis, 18F-fluoromisonidazole (18F-MISO) for imaging 
hypoxia [34], and 18F- or ^Cu-labeled annexin-V for measurement of apoptosis [35,36], It 
would also be possible to adapt the proposed protocol for non-adherent (floating) cells by 
using microtubes for imaging instead o f the square culture chambers. A centrifugation step 
would then be required prior to media removal for rinsing. Since radiotracers can 
sometimes bind to the microtube’s wall, it may be advisable to transfer the suspension in a 
fresh tube after every rinse to avoid contamination from the container in the PET images.
Extension of the protocol used in this study to other cell types would be 
straightforward, provided that they have a similar growth rate and 18FDG delivery times. 
Due to the 109.8 minutes half-life of fluorine-18, the used experimental set-up with 18FDG 
could hardly be feasible under longer working conditions than the 12-h protocol used here. 
Obviously, other biological parameters could be monitored over extended observation 
periods with possibly longer incubation times using molecular probes labelled with longer 
half-life radiotracers, such as 64Cu (12.8 h), 89Zr (78 h) or 124I (4.18 d).
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5. Conclusions
In this study, we have investigated the 18FDG uptake of two human cell types of 
importance in many tissue engineering applications. Parameters influencing 18FDG uptake 
by HUVEC and human fibroblasts have been optimized by directly imaging living cell 
monolayers with PET using a fast screening in vitro method. Results show that glucose 
starvation combined with insulin stimulation greatly enhanced 18FDG PET signal from 
HUVEC and fibroblast monolayers. For optimum signal, we recommend a 2-hour 
starvation period in 3 mM glucose and 1% FBS containing DMEM, followed by a 1-hour
1RFDG incubation (two hours did show more uptake, but the gain was not enough to 
compensate for the loss o f signal due to 18F radioactive decay). These conditions improve
1Rthe FDG PET signal without having detrimental effects on cell homeostasis and survival. 
Following such preconditioning treatment, a 15-30 minute stabilization period, where 
commercially available 5.5 mM culture medium containing 10% FBS is added to the 
incubation medium, is also advised to reduce 18FDG cell efflux. Using this method, 
detection thresholds of 36 ± 7 and 21 ± 4 cells were achievable for HUVEC and fibroblasts, 
respectively. Future plans include the validation of the optimized parameters in a more 
realistic 3D in vitro model. This study provides support to further develop and validate non- 
invasive and non-destructive imaging methods such as PET to monitor and characterize 
high cell density cultures in tissue engineering. Moreover, the data collected in this in vitro 
imaging experiment of vascular cells could be helpful in devising clinically relevant 
imaging protocols for studying various vascular diseases.
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CHAPITRE IV
Suivi in situ de cellules endothéliales incorporées dans un gel de fibrine 
grâce à la tomographie d’émission par positrons
Statut de l’article : Soumis
Julie A. Chouinard. Patrick Vermette, Roger Lecomte
Apport : Julie Chouinard a élaboré les protocoles et effectué la totalité des expériences en 
laboratoire. Elle a conçu les systèmes de perfusion utilisés. Les protocoles et l’analyse des 
résultats ont été discutés avec l’ensemble des coauteurs. La rédaction de cet article et 
l’élaboration de toutes ses figures ont été entièrement réalisées par Julie Chouinard, tout en 
tenant compte des commentaires de Patrick Vermette et de Roger Lecomte.
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Résumé
Le suivi continu des cultures cellulaires et tissulaires en développement in vitro est 
crucial pour comprendre leur évolution au fil du temps. Par contre, la tâche représente tout 
un défi quand vient le temps d'évaluer des échantillons non transparents et de grande taille 
avec les techniques traditionnelles de microscopie. Or, le développement d'approches de 
suivi in situ, en temps réel, non invasives et non destructives, adaptées à ces spécimens est 
essentiel dans le domaine du génie tissulaire. Les techniques d'imagerie médicale peuvent 
répondre à ce besoin sans perturber ni interrompre les cultures en cours. Cette étude 
présente la validation d’un nouveau protocole d’imagerie par tomographie d’émission de 
positrons (TEP) adapté pour le suivi du métabolisme de cultures tridimensionnelles sous 
perfusion in vitro. Le 18F-fluorodésoxyglucose (18FDG) a servi à déterminer la perfusion, le 
métabolisme et la viabilité de cultures de cellules endothéliales humaines, en suspension 
dans un gel de fibrine perfusé en continu par du milieu de culture. Une densité 
d’ensemencement d’aussi peu que 100 000 cellules/mL peut être repérée après 12 heures. 
Les structures, quant à elles, sont généralement décelées au bout d’une à deux semaines. 
Force est de constater que l’imagerie TEP est une approche très prometteuse pour le suivi 
non destructif des cultures tridimensionnelles en génie tissulaire.
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Abstract
In tissue engineering, the continuous monitoring of cell and tissue cultures in vitro 
is crucial to assess their state over time. However, cell and tissue constructs can be large, 
thick and non-transparent. These properties can make the non-invasive and non-destructive 
monitoring of cellular scaffolds difficult. Medical imaging techniques can allow real-time 
in situ monitoring of cell and tissue cultures in thick solid scaffolds. In the present study, 
human endothelial cells were embedded in fibrin gels, which were continuously perfused 
by a culture medium. Positron emission tomography (PET) imaging was used to assess cell 
viability non-destructively over periods extending up to a few weeks. PET imaging 
protocols were adapted and validated to measure culture perfusion and cell metabolism 
using 18F-fluorodeoxyglucose (18FDG). Cell density down to 100 000 cells/mL was 
detectable after 12 hours of culture and cell structures were localized within the fibrin gels 
after 1-2 weeks of culture. PET is a promising tool for tissue engineering with many 
specific tracers available that might eventually be able to reveal additional relevant 
information on tissue development.
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1. Introduction
Engineering functional tissue constructs larger than a few microns remains a 
challenge nowadays due to the inability to efficiently build vasculature within the tissue 
culture. In vivo, cells are no further than 100-200 pm from the nearest capillaries 
(Fassnacht and Portner, 1999; Vander et al., 1985). In vitro, cells are unable to survive and 
proliferate when located beyond 100 pm from an oxygen supply (McClelland and Coger, 
2004) limiting successful tissue growth to thin, avascular assemblies (e.g., skin, cornea, 
membranes and cartilage). Thus, an embedded blood microvessel network is essential to 
provide efficient mass transfer of nutrients, gases and wastes to ensure thick tissue survival 
and function (Martin and Vermette, 2005).
Much remains unknown on the steps leading to functional mature blood 
microvessels and, as a result, vascularization techniques are far from being controllable. 
For example, the presence of shear stress is fundamental to maintain endothelial cell 
function and integrity (Li et al., 2005b). Endothelial cell mechano-sensors are numerous 
(reviewed in Fisher et al., 2001; Li et al., 2005b; Resnick et al., 2003; Yamamoto and 
Ando, 2011) and little is known about their complex interplay. Also, the extracellular 
matrix regulates vascular cell adhesion, differentiation, migration and proliferation by 
providing both chemical and biophysical cues (Eble and Niland, 2009; Li et al., 2005a; 
Wood et al., 2011). Unfortunately, most papers aiming to study flow- or matrix-cell 
interactions have been conducted on endothelial cell monolayers (Ando and Yamamoto, 
2011; Dimmeler et al., 1996; Garcia-Cardena et al., 2001; McCormick et al., 2001) and 
most investigations carried out in 3D environments were done without flow (Ghajar et al., 
2010; Lafleur et al., 2002; Xiong et al., 2008).
Bioreactors are needed to culture cell or tissue substitutes in thick solid scaffolds. 
To monitor such 3D cell and tissue cultures over time, there is a need to develop non- 
invasive and non-destructive methods for repeated in situ viability and function assessment. 
Traditional cell characterization methods (e.g., histology, immunocytochemistry, etc.) do 
provide relevant information on a culture state and function, but require to harvest and
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sacrifice samples. Hence, measured data are only representative of very specific time points 
and unfortunately information can hardly be extracted about the underlying dynamic 
processes leading to end-points. Most large bioreactor samples are costly to produce, so 
other characterization strategies are targeted. In this study, positron emission tomography 
(PET) imaging was used to investigate the dynamic behavior of 3D cell culture in a 
bioreactor. A PET imaging protocol was developed and validated to monitor endothelial 
cells embedded in fibrin gels perfused by a continuous flow of culture medium.
2. Materials and Methods
Human umbilical vein endothelial cells (HUVEC, C -12203) were purchased from 
PromoCell (Heidelberg, Germany). Medium 199 (M l99, M5017), heparin (H I027), 
fibrinogen type IV (F4753) and thrombin (T9549) were all obtained from Sigma-Aldrich 
(Oakville, ON, Canada). Trypsin-EDTA (25200-056) and antibiotics (penicillin 
G/streptomycin sulphate (15140-122)) were provided by Invitrogen (Burlington, ON, 
Canada). Heparin sodium injection was purchased from Sandoz (Boucherville, QC, 
Canada). Endothelial cell growth supplement (ECGS, 354006) and 5% dextrose water 
solution (JB0062) came from BD Biosciences and Baxter (Mississauga, ON, Canada), 
respectively. Bovine calf serum (BCS, 074-250) and glucose-free DMEM (319-061-CL) 
were acquired from Wisent (St-Bruno, QC, Canada).
Cell Culture
HUVEC were thawed and cultured in M l99 supplemented with 10% FBS, heparin 
(90 pg/mL), fresh L-glutamine (2 mM), ECGS (20 pg/mL), penicillin G (50 U/mL) and 
streptomycin sulphate (50 pg/mL) in an incubator (5% C02 in humid atmosphere) until 
passage 4. No older cells were used since glucose consumption can change with HUVEC of 
higher passages (Unterluggauer et al., 2008).
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Cell Culture Perfusion
Closed-loop perfusion systems were built (Fig. 1) to carry out perfused cell cultures 
in fibrin. Three systems were operated in parallel in one standard 5% C02 incubator shelf 
to feed up to six samples at once. The main components for each set-up were a peristaltic 
pump (WPX1-P3/16M2-N from Welco, Tokyo, Japan) hooked to a homemade power 
supply, an injection port (Clave® 11956 ICU Medical Inc, CA, USA) equipped with a 
0.22 pm filter (83.1826.001, Sarstedt, Germany) and silicone tubing (Pharma-80, Dow 
Coming, MI, USA). The loop was equipped with valves (MX5341LN, Smiths Medical 
Canada Ltd., Markham, ON, Canada) to allow rinsing, wasting and culture medium 
replenishing. A total of 4 bottles were used for PET scanning: a small one served as a 
bubble trap, two reservoir containers (1 L and 250 mL capacity for rinsing media and fresh 
culture media, respectively) and one large bottle that could be isolated in a lead shield on 
the floor for radioactive wastes. All bottles except for waste were kept in a water bath at 
37°C when out for PET scanning. The cell culture chamber was the same as that previously 
described (Chouinard et al., 2009).
Mrt lM 
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Figure 1: Left: Schematic of the closed-loop perfusion system (see text for details). Middle: 
One of the closed-loop perfusion system used in this study. The star indicates the injection 
point and the arrow shows the exit tube used to purge radiotracer while rinsing. The 
receiving bottle is secured in a lead container and can be sterilely disconnected and isolated 
from the system for radioactive decay after scanning. Right: Close-up on culture chambers 
being centered in the axial and transaxial field of view of the PET scanner. Even though 
culture chambers are watertight, all samples were placed in a thin plastic cover safeguard 
before entering the scanner.
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Cell Cultures in Fibrin
Sterile parts of the systems were assembled in a laminar flow hood to avoid 
contamination. A simplified culture medium was used for rinsing to reduce costs since each 
scanning session used 700 mL. The rinsing medium consisted of a solution of DMEM 
containing 3 mM glucose with 1%FBS, 100 U/mL penicillin, and 100 pg/mL 
streptomycin. The other two small bottles contained the same culture medium, but FBS was 
supplemented to 10% and 10 U/mL heparin and 10 pg/mL ECGS were added. HUVEC 
were trypsinized, collected and centrifuged at 1,200 rpm for 5 min. The medium was taken 
out and the pellets were re-suspended in serum-free 3 mM glucose DMEM and centrifuged 
again. This washing step was repeated thrice to remove serum and heparin traces that might 
inhibit fibrin formation. Fibrinogen type IV (Sigma-Aldrich, F4753) and thrombin from 
bovine plasma (Sigma-Aldrich, T9549) were each prepared in HBSS buffer. Solutions were 
heated at 37°C for at least 20 min. Thrombin was added to the cell suspension to reach a 
final concentration of 2 U/mL. The blend was placed in the assembled culture chamber. 
Fibrinogen (2 mg/mL) was then poured and mixed to the cell suspension to obtain a 
transparent and homogenous fibrin gel. As soon as the gel was polymerized, the culture 
chamber was hermetically closed and connected to the pump tubing for perfusion cultures. 
The culture medium was perfused within the cell culture chamber at a flow rate of 
140 mL/min. Once checked for any possible leakage during at least 10 min under the hood, 
the system was placed in a 5% CO2 incubator at 37°C. Perfused fibrin gel samples were 
prepared and followed 12 h, 36 h, 7 days and 14 days post-seeding with one of the 
following cell densities (n > 3/density): 0, 100k, 250k, 350k, 750k, 1M or 1.5M cells/mL.
Radiochemistry
Fluorine-18 was prepared by the l80(p,n)18F reaction on 180  enriched water as 
target material using a TR-19 cyclotron (Advanced Cyclotron Systems, Vancouver, BC, 
Canada). For the synthesis of [18F]fluorodeoxyglucose (18FDG), an established procedure 
was used (Harnacher et al., 1986). The required amounts of 18FDG were drawn from the 
bulk with syringes and measured in a dose calibrator.
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PET and CT Imaging of Cells Embedded in Fibrin Gels
Cell culture monitoring was carried out by positron emission tomography (PET) 
using a Triumph™ dual modality imaging platform (Gamma Medica, Inc., Northridge, CA, 
USA). This system consists of a LabPET™ avalanche photodiode-based digital PET 
scanner with a 7.5 cm axial field-of-view (Bergeron et al., 2009) and a high-resolution 
X-ray computed tomography (CT) scanner. The LabPET scanner achieves an isotropic 
spatial resolution of 1.2 mm and a detection efficiency of 2.1% with an energy window 
setting of 250-650 keV.
Before imaging, a chamber encasing a cell-containing fibrin gel was taken from the 
incubator and placed in a laminar flow hood. There, bottles were filled up if  emptied from a 
previous scan and connected to the system, including a waste bottle. The system was 
installed in a 37°C water bath placed on a rolling cart and taken to the scanner room. PET 
scanners possess very complex and delicate electronics that are not compatible with liquid. 
Even though chambers were watertight, all samples were placed in a homemade spill 
container safeguard before entering the scanner as shown in Figure 1. Culture chambers 
were fixed to the animal bed and centered in the scanner transaxial and axial field of view 
(FOV).
The protocol for PET imaging consisted in injecting 90 MBq of 18FDG in the tubing 
loop. After initial injection, the syringe containing the radiotracer was rinsed and flushed 
once with DMEM. An additional rinse of 5 mL was performed with a new syringe to 
carefully rinse the 0.22 pm filter and make sure that all 18FDG was injected in the system. 
Syringes were checked for leftover residual radioactivity, which was deduced from the 
measured injected dose. 18FDG was allowed to circulate and perfuse the culture chamber 
for two hours after which valves were opened to flush the remaining free radiotracer in the 
waste bottle while replenishing the loop with radiotracer-free media. After the incubation 
period, 1-min rinsing steps were performed at time 0, 10, 30 and 90 min using fresh non­
radioactive medium with 3 mM glucose and 1% FBS. After the fourth rinse, the system was 
filled back with complete culture media (10% FBS, 20 pg/mL ECGS, 10 U/mL heparin).
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Scanning always started before the last rinse and ended 3 h after the beginning of the first 
rinsing step. In most cases, radiotracer incubation and first few rinses were performed in an 
enclosed area outside the scanner with the chambers already fixed on the bed, placed inside 
the splash guard and all set to be connected to the scanner. When a sample was ready to be 
scanned, the first waste bottle was sterilely disconnected from the set-up to avoid workers 
radiation exposure while installing in the scanner and further rinses were rerouted in a 
second waste container for the remaining time of the experiment. This method only 
required an extra water bath and brought much time saving by allowing the incubation of 
the next samples (18FDG being accordingly lagged) while the first was being scanned. 
When scanning was over, the remaining waste bottle could also be isolated from the 
perfusion system in a sterile manner for radioactive decay while the system returned in the 
CO2 incubator.
PET images were reconstructed on a 0.5 mm x 0.5 mm x 0.5965 mm grid using 20 
iterations of a 3D maximum-likelihood expectation maximization (MLEM) algorithm 
implementing position-dependent detector response (Selivanov et al., 2000). Corrections 
for individual detector efficiency and random coincidences were applied. PET dynamic 
image series were reconstructed by segments o f 10 min and the last one was used to draw 
the regions-of-interest (ROIs) for quantitative analysis. Data were always corrected for 
radioactive decay and normalized to 90 MBq total injected dose.
CT acquisition was performed in fly mode with 512 projections in 2.13 min at 
60 kVp and 220 pA. The single 3D image frame was reconstructed in 0.17 x 0.17 x 
0.17 mm3 voxels. Radiotracer uptake analyses were carried out using the Amide freeware 
(sourceforge.net version 0.9.2). Two ROIs were drawn from the CT scan image of the 
culture chamber used as a geometrical reference. One ROI included the whole culture 
chamber (mostly used for x, y and z alignment) and the second one covered the chamber 
center from the first hollow fibre to the last one, from top to bottom, since this highly
1 o
perfused region had the lowest free FDG background (Fig. 2A). These ROIs were then 
projected on the corresponding PET image series for data analysis. Cell-free fibrin gels
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were used as rinsing controls and the obtained 18FDG background signal was subtracted 
from all samples.
Figure 2: A) CT image of the culture chamber used to draw ROIs. B-C) PET images 
obtained after a 180 min rinsing period. B) Cell-free fibrin gel. The data obtained from 
controls like this one had been used to determine 18FDG background noise in a gel. C) 
Fibrin gel 12 hours after seeding with 2 million HUVEC. D) Fibrin gel containing at least 
2 millions dead cells.
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3. Results
PET data comparison before and after the fourth rinse revealed that the rinsing steps 
were efficient in the area between the hollow fibres. Extra time (90 min) after the last purge 
was allowed in the protocol to further rinse the gels and reach the plateau where detected 
signal stopped decreasing (removal o f free 18FDG) to only reveal signals related to cells. 
Figure 2B shows the residual I8FDG radioactivity present in the chamber after the 180 min 
rinsing period of a cell-free fibrin gel. The activity from such controls was used to remove 
the background noise from the gel in the images of the culture chamber seeded with cells, 
aS that shown in Figure 2C. Aborted samples containing dead cells (Fig. 2D) were also 
scanned and the measured signal was found to be similar to that from cell-free control
1 o
samples (Fig. 2B), thus confirming that FDG can also serve to assess cell culture viability. 
Different seeded cell densities, starting as low as 100k cells/mL, could be detected
1 ftafter 12 hours of culture by measuring the net relative FDG activity (in cps) within the 
defined ROIs (Fig. 3). We found a linear correlation between detected signals and cell 
densities from 250k to 1 M cells/mL (R2 = 0.9834 using means). Samples with an initial 
seeded density of 100k cells/mL at 12 h produced a mean signal higher than those with 
250k and 350k cells/mL densities, while a plateau was reached from 1M cells/mL (Fig. 3).
400-i
300-
D. 200-
100-
Number of seeded cells/mL
Figure 3: 18FDG uptake from 3D perfused HUVEC cultures after 12 h for various seeded 
cell densities.
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Cell cultures showed an 11 to 36% increase of 18FDG signal after an additional 24-h of 
culture if  seeded with < 750k cells/mL while a small decrease in signal (1-9%) was noticed 
for higher densities after 24 hours. The same cultures were also scanned after one and two 
weeks and higher signals (up to 260% relative to the 12-h values) were usually obtained 
after the first week. A typical plot of the measured 18FDG signal, which can be related to 
the sample overall metabolic activity, as a function of time is presented in Figure 4.
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Figure 4: Measured 18FDG signal of a 750k cells/mL sample as a function o f time.
4. Discussion
A major challenge in assessing the growth of cell and tissue cultures in thick solid 
scaffolds is the lack of non-invasive and non-destructive methods for direct cell culture 
monitoring. Imaging techniques borrowed from the medical field offer promising 
possibilities, but suitable imaging protocols to provide the desired information must first be 
developed and validated. Magnetic Resonance Imaging (MRI) has been used with hollow 
fibre bioreactors to assess fluid (Donoghue et al., 1992; Dubois et al., 2011; Hammer et al., 
1990). This technique could not determine cell viability nor the difference between regions 
without flow and cell mass (Donoghue et al., 1992). The present study reveals the potential 
of PET as a tool for the in situ monitoring of thick cellular scaffolds. Very few studies used
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PET for bioreactor imaging (Kofidis et al., 2003; Mertsching et al., 2005; Mohebbi- 
Kalhori, 2011; Nieuwoudt et al., 2009).
The conditions optimizing the 18FDG signal from endothelial cells were previously 
investigated (Chouinard et al., 2012). Using the glucose analogue 18FDG, we were able to 
assess cell viability and metabolism. Moreover, dynamic imaging of the radiotracer flowing 
in and out of the chamber also provided insight on the culture perfusion. Finally, the 
technique was also able to provide information on cell density in the first few hours of 
culture, as presented in Figure 3. It was reported that cell density strongly affected 
metabolic rates in two cell lines (Mazurek et al., 1997). We noticed that endothelial cells at 
the lowest seeded density (lOOk/mL) were much more metabolically active than the other 
samples. A similar observation was made by Higashi et al. (1993) when comparing glucose 
uptake from human ovarian carcinoma. Their smaller cell density (6 x 104) had a greater 
uptake than the 6 x 10s samples using glucose-free medium, which was not seen when 
using normal human blood sugar levels in the medium. Since HUVEC are deeply affected 
by glucose-free medium (Chouinard et al., 2012), the lowest safe glucose concentration 
possible was used (3 mM), which still remained lower than normal levels (~5.5 mM).
Some factors must be kept in mind when trying to compare glucose uptake 
measured by PET to assess dynamic 3D cultures (i.e., with flow) compared to static 
monolayers (Chouinard et al., 2012). Firstly, monolayers are much easier to rinse than large 
hydrogel scaffolds, resulting in lower background. While monolayers only required an 
estimated 36 ± 7 endothelial cells to be detected (Chouinard et al., 2012), more cells would 
be needed in solid scaffolds to obtain a significant signal above the gel background activity 
after rinsing. Secondly, endothelial cells under the influence o f laminar flow, such as the 
one that could be found in perfusion systems, were reported to produce eNOS (Nishida et 
al., 1992; Noris et al., 1995), thus presenting NO-increased hexokinase activity (necessary 
for 18FDG trapping) and enhanced glucose transporter GLUT-1 expression levels (Paik et 
al., 2005). It has also been reported that cells experiencing lower oxygen condition (such as 
can be found at the edges of a culture chamber, for example) can exhibit improved
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glycolytic activity with increased production o f GLUT-1 that was not caused by glucose 
deprivation (Loike et al., 1992). Moderate hypoxia does have proliferative effects on 
vascular cells without affecting viability (Boulton et al., 1994; Fujii et al., 1994), while too 
much oxygen may hinder development considering that mammalian embryos grow in a 
state of partial hypoxia (Webster and Abela, 2007). Thus, environmental aspects such as 
flow or hypoxia present in dynamic 3D cultures may result in increased 18FDG cell uptake 
and provide higher detected signal compared to static cell monolayers.
PET imaging offers great potential for tissue engineering research as a non-invasive 
and non-destructive characterization tool, owing to the variety of available radiotracers 
(reviewed in (Collier et al., 2002; Pichler et al., 2008) which can be used to probe a range 
of cellular processes. We monitored perfused 3D cultures perfusion, metabolism and 
viability using 18FDG, but other tracers could bring complementary information on growing 
3D cell cultures by monitoring proliferation (Chen and Dehdashti, 2005), angiogenesis 
(Chen and Dehdashti, 2005), tissue perfusion (Camici and Rimoldi, 2009), hypoxia (Collier 
et al., 2002), apoptosis (Cauchon et al., 2007), receptors and protein secretion (Collier et 
al., 2002) without hindering normal tissue development. The use of these tracers would 
offer an opportunity to contribute substantially to the characterization and understanding of 
the underlying processes governing cells and tissues cultured in thick non-transparent 
scaffolds.
We noticed that 18FDG was quickly rinsed from older cultures (> 1 week) with 
lower levels of free radiotracer background left at the outside edges of the chamber (Fig. 5 
at 7 and 14 days). The improved flow across the chamber may be the result of fibrin gel 
remodeling induced by cell proliferation. Higher cell density was observed around the 
fibres in many older cultures (Fig. 6) and this is also reflected by the higher I8FDG uptake 
in PET images (Fig. 5, 14 days). An animation showing the dynamic rinsing data that lead 
to the results presented in Figure 5 is available as supplementary data and Figure 7 shows 
some screen shots taken at 20, 90 and 180 minutes, respectively, for comparison.
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Figure 5: X-ray computed tomography (CT) (left) and PET 18FDG images of a perfusion 
cell and tissue culture chamber at 4 different time points. The 18FDG uptake around the 
hollow fibres in the PET images results from the increasing cell metabolism as a function of 
time. The three (3) rows show transverse (T), coronal (C) and sagittal (S) image slices 
through the growing culture in the perfusion chamber.
Figure 6: Left: Picture of the bioreactor after two weeks of dynamic culture. Right: Hollow 
fiber from the same culture seen under a microscope at 40X showing that cells are mostly 
covering the hollow fibres.
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Figure 7: Images from the supplementary animation: Coronal view of the same samples at 
a) 12 hours, b) 36 hours, c) 7 days and d) 14 days post-seeding. The initial fibrin gel 
seeding density was 1 400 000 cells. A) Culture chamber CT images. B-D) PET images 
taken at 20, 90 and 180 minutes respectively after the beginning of the first rinsing 
sequence. Each image from the animation represents a 10 min slice in the rinsing dynamic 
starting from right after the first rinse through the end of the scan 3 h later where cells are 
revealed.
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4. Conclusions
This study demonstrates the potential o f positron emission tomography (PET) to 
monitor cell cultures in thick hydrogel scaffolds. We were able to obtain repeatedly 
information on culture perfusion, cell metabolism and cell viability in perfused 3D cell 
culture samples without hindering cell growth. Cell density could be estimated in the first 
few hours of the cultures with 18FDG. Also, some dense structures were identified in 
cultures a few days old. The proposed PET imaging protocol designed for a perfusion 
bioreactor system could also easily be used with other radiopharmaceuticals of interest with 
only minor adjustments regarding the probe pharmacodynamic/kinetic fate and radioactive 
decay.
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CHAPITRE V - DISCUSSION GÉNÉRALE ET PERSPECTIVES
L’établissement d’une vasculature fonctionnelle est une problématique majeure en 
génie tissulaire qui limite la taille des tissus qui peuvent être développés in vitro. En effet, 
les vaisseaux sanguins sont essentiels pour assurer la survie et la fonctionnalité des tissus, 
notamment grâce à leur apport gazeux et nutritionnel, en plus d’assurer l’élimination des 
déchets. A l’heure actuelle, il est difficile de contrôler le développement d’un réseau 
vasculaire à l’intérieur d’une matrice, les mécanismes à l’œuvre étant très complexes et les 
étapes multiples. D’une part, il est évident que pour obtenir de bons résultats, il devient 
essentiel de reproduire l’environnement 3D des cellules, et d ’autre part, cet environnement 
doit également inclure des stimuli mécaniques. C’est d’ailleurs la raison pour laquelle les 
bioréacteurs augmentent en popularité depuis quelques années. Cependant, les systèmes 
commerciaux vendus à ce jour n’offrent pas de très grande flexibilité quant à la possibilité 
de définir ses paramètres de culture de manière indépendante. Par exemple, de nombreux 
bioréacteurs sont conçus pour être placés dans un incubateur, ce qui limite fortement le 
contrôle des gaz, du pH et de la température. Le système de bioréacteur à perfusion 
présenté dans le chapitre II a le net avantage d’être entièrement autonome tout en 
permettant le contrôle indépendant de nombreux paramètres de culture (pH, [O2], débit, 
pression, fréquence de pulsation, température) en plus de les consigner dans un registre. 
D’ailleurs, la Figure 5 du chapitre d’introduction démontre bien que le contrôle d’un seul 
paramètre (i.e. [O2]) est capable d’influencer la réponse cellulaire. L’outil développé 
fonctionne très bien, mais il reste à étudier l’effet des différents paramètres possibles afin 
de déterminer la combinaison la plus propice au développement d’un réseau vasculaire. 
Cependant, considérant l ’effet majeur de la variation du taux d’oxygène sur les cellules 
endothéliales, il faudra éventuellement songer à modifier le programme de gestion afin d’y 
ajouter un nouveau contrôle permettant d ’abaisser le niveau d’oxygène sur demande et au 
taux souhaité grâce à l’injection d’azote. En effet, pour le moment il n’y a que 
l’augmentation du taux d’oxygène qui soit entièrement contrôlée, alors que la baisse est 
uniquement tributaire du temps ou des injections de CO2 servant à contrôler le pH, ce qui 
n ’est pas encore optimal.
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Ensuite, puisque l’un des objectifs principaux de cette thèse était de détecter et de 
suivre des cultures de cellules vasculaires dans le temps et que les cellules endothéliales 
captent naturellement très peu le 18FDG, il a fallu en déterminer les conditions propices à sa 
capture. C ’est pourquoi une méthode de détection rapide de différents paramètres pouvant 
influencer la capture d’un radiotraceur par des cellules fut élaborée dans le chapitre III. Au 
final, 24 conditions différentes ont pu être étudiées à la fois en une seule séance d’imagerie, 
ce qui représente une économie non négligeable en temps de caméra et de personnel. De 
plus, la baisse considérable du nombre de reconstructions d’images à faire représente un 
autre gain important en temps et en ressources informatiques en plus de réduire le volume 
de données et d’en faciliter l’analyse quantitative des données.
L’hypothèse de travail de cette thèse était de démontrer la possibilité d’établir une 
méthode d’imagerie in situ, non invasive, non destructive et en temps réel pour le suivi de 
la viabilité et du métabolisme de cultures 3D de cellules endothéliales dans un gel de 
fibrine perfusé. Pour la confirmer dans le chapitre IV, il a d’abord fallu franchir les étapes 
de conception et de validation d’un bioréacteur adapté à l’imagerie TEP en plus d ’optimiser 
la capture du 18FDG par les cellules. Puisque le bioréacteur à perfusion n’est disponible 
qu’en un seul exemplaire et qu’il y a maintenant plus d’un usager, il n ’a pu servir pour 
l’étude présentée au chapitre IV. Considérant que le but était de développer un protocole 
d’imagerie pour des cultures 3D dans des gels de fibrine perfusés, plusieurs petits systèmes 
beaucoup moins complexes que l’appareil présenté au chapitre II furent créés. L’avantage 
principal des systèmes à perfusion était bien sûr de libérer le bioréacteur pour d’autres 
usages, mais également de maintenir un plus grand nombre de cultures 3D à la fois. Ils ont 
ainsi permis de réduire au minimum les temps de caméra et le temps nécessaire à 
l’obtention d ’un nombre suffisant de données statistiquement significatives. Ceci dit, 
l’inconvénient avec des systèmes dont l’environnement est beaucoup moins bien contrôlé 
que dans un bioréacteur est l’observation de grandes variabilités entre les cultures sur le 
long terme. Ce désagrément n ’empêche toutefois pas la comparaison des cultures à très 
court terme (quelques heures) et permet quand même de conclure que la procédure 
d’imagerie développée est fonctionnelle. Finalement, l’hypothèse est confirmée et la TEP 
sera en mesure d’effectuer un suivi sur les prochaines cultures 3D en bioréacteur à venir.
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Il existe trois types d ’échafaudage possible en génie tissulaire : les matériaux 
naturels (biologiques), les synthétiques et les hybrides (Lutolf et Hubbell, 2005; Mertsching 
et al., 2005; Seliktar, 2005). L’avantage des matériaux naturels est qu’ils possèdent 
généralement des propriétés adhérentes pour les cellules, et qu’ils peuvent être dégradés, 
puis remodelés selon les besoins du tissu en croissance. Par contre, le problème est souvent 
de trouver une bonne source d’approvisionnement et de s ’assurer qu’il n ’y aura pas de 
réaction immunologique inflammatoire causée par la présence de certaines protéines 
résiduelles. À cet égard, l’avantage d’une matrice comme la fibrine est qu’elle peut être 
isolée directement à partir du sang du patient receveur, réglant ainsi les problèmes de 
compatibilité ou de transmission de certains virus. Bien entendu, il existe d’autres 
matériaux d’origine naturelle qui sont également utilisés en génie tissulaire dont le 
chitosan, le collagène, la fibronectine et les tissus décellularisés (Mertsching et al., 2005; 
Rosso et al., 2005; Stegemann et al., 2007). Les matières synthétiques ont le privilège de 
pouvoir être produites à grande échelle. De plus, il est tout à fait possible d’en déterminer la 
structure, les propriétés mécaniques et le taux de dégradation. Notons néanmoins que leur 
principal défaut est l’absence de molécules biologiques fonctionnelles nécessaires à la 
reconnaissance cellulaire. Enfin, le concept des matériaux hybrides, dont la structure 
artificielle est bonifiée de signaux moléculaires naturels, soit par incorporation lors de la 
fabrication ou par fonctionnalisation de surface, représente un bon compromis. Ces 
nouveaux échafaudages pourraient éventuellement servir à l’ingénierie de tissus complexes 
où de nombreux types cellulaires se côtoient dans une architecture spécifique. Cependant, 
avant d’y arriver, il est capital de maîtriser l’adhésion spatiale de sites d’adhésion 
cellulaires distincts afin de permettre aux différents types de cellules de suivre le plan établi 
(Rosso et al., 2005).
Toutes les études effectuées dans cette thèse ont utilisé des échafaudages de fibrine 
dans le but de favoriser l ’élaboration d’un réseau vasculaire en condition de bioréacteur. 
Cette matrice naturelle est connue pour faciliter l’angiogenèse, l’adhésion cellulaire, la 
migration et le remodelage vasculaire (Ahmed et al., 2008; Shaikh et al., 2008). Les trois 
publications présentées dans cette thèse ont été produites avec le même type de gel de 
fibrine naturel, mais il importe de noter que des études récentes ont démontré une variation
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importante des effets produits par différentes variétés de gels de fibrine sur les cellules. Ces 
informations (particulièrement concernant les répercussions du poids moléculaire du 
fibrinogène) n ’étaient pas connues au moment de démarrer cette thèse. Parmi les différents 
types de gel qu’il est possible de produire aujourd’hui, nous avons entre autre ceux créés 
par l’ajout d’acide hyaluronique lors de la polymérisation des hydrogels pour augmenter la 
taille des fibres de fibrine et la porosité des caillots, ce qui stimule davantage la migration 
cellulaire (Hayen et al., 1999). Il est aussi intéressant de savoir que la concentration de 
thrombine influence également les propriétés mécaniques et la morphologie des gels sans 
toutefois affecter la prolifération cellulaire de manière significative. Autrement dit, une 
faible concentration de thrombine (0,001 UT/mg F) lors de la gélation produit des gels plus 
compacts (plus robustes), plus poreux et des fibres plus épaisses. Morphologiquement, les 
cellules en culture dans des gels produits avec une plus forte concentration de thrombine 
(1 UT/mg F), donc avec de plus petites fibres, produisent plus de projections (Rowe et al., 
2007). Le poids moléculaire de la fibrine utilisée a également des effets sur l’angiogenèse. 
En effet, des essais in vitro et in vivo démontrent que les cellules ensemencées dans des 
matrices de fibrine à haut poids moléculaire (HMW) forment plus de structures tubulaires 
(583% ± 104% à 6 jours) et que celles-ci sont plus longues (70% ± 56%) que celles dans 
des gels composés d’un mélange naturel de variantes de fibrinogène (Kaijzel et al., 2006). 
À l’opposé, les cellules en culture dans les gels faits de fibrinogène à faible poids 
moléculaire (LMW) présentent un faible taux de formation de tubules ainsi qu’une 
diminution de la migration et de la prolifération. D’ailleurs, l ’expression de 377 gènes est 
significativement différente entre les cellules en présence de fibrine LMW et HMW 
(Weijers et al., 2010). L’hétérogénéité des caillots de fibrine naturels agit donc fortement 
sur les cellules endothéliales tant sur le plan fonctionnel que moléculaire (Weijers et al., 
2010). La présence de 30% de fibrinogène à LMW dans les préparations commerciales peut 
négativement influencer l’angiogenèse (Kaijzel et al., 2006). La composition de la fibrine 
est cependant sans conséquence pour la prolifération et la différenciation des MSC (Weijers 
et al., 2011), ce qui est prometteur, considérant qu’il s’agit d ’une source importante de 
cellules à l’étude en génie tissulaire. En conséquence, il est envisageable à l’avenir de 
promouvoir le phénomène de vascularisation en fournissant aux cellules un environnement
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pro-angiogénique constitué d’une matrice de fibrine à HMW où des facteurs de croissance 
peuvent également être incorporés (Arkudas et al., 2009; Ehrbar et a l, 2004).
Les cellules HUVEC étudiées dans cette thèse sont des cellules d ’origine veineuse 
et on peut se demander si les résultats obtenus seraient les mêmes si des cellules d’origine 
artérielle, comme les cellules endothéliales de l’artère ombilicale humaine (HUAEC), 
étaient utilisées à la place. En effet, quelles conséquences pourraient éventuellement 
entraîner ce changement de phénotype endothélial sur les efforts de vascularisation en génie 
tissulaire? D ’autant plus que l’identité veineuse ou artérielle se détermine très tôt dans 
l’embryogenèse; certains gènes spécifiques à l’un des deux genres (ÉphB4 vs ÉphrineB2) 
étant exprimés dans la vésicule vitelline avant même le début de la circulation sanguine 
(Wang et al., 1998). Cette observation permet d’exclure un contrôle purement mécanique 
du devenir cellulaire et pencherait plutôt vers une influence génétique. Le régulateur-clé de 
différenciation de l’identité artérielle est la voie de signalisation de Notch qui bloque 
l’identité veineuse et active la voie d’ERK qui déclenche finalement l’expression du 
marqueur artériel EphrineB2 (Lawson et al., 2002). Il est à noter que Notch est directement 
induit par le VEGF qui, pour sa part, résulte de l’activation du hérisson Sonic (Shh) 
(Lawson et al., 2002). À l’inverse, le COUP-TFII (chicken ovalbumin upstream promoter 
transcription factor 2) est un médiateur positif de la spécificité veineuse, qui inhibe d’abord 
l’expression de NRP-1, ce qui réprime ensuite le VEGF et la voie de Notch afin de 
préserver la dominance des facteurs responsables de l’identité veineuse dont l’expression 
d’ÉphB4 (Krishnan et al., 1997; You et al., 2005). D ’ailleurs, l’endothélium veineux des 
souris ayant subi une dysfonction ciblée du gène de COUP-TFII présente une acquisition 
des marqueurs artériels éphrineB2, Jaggedl (Jagl), Notchl et NRP-1 (You et al., 2005). 
Une liste des marqueurs moléculaires veineux et artériel est disponible dans un tableau de 
delà Paz et D'Amore (2009). Enfin, une expérience, effectuée in vitro en 2D sur des 
HUAEC et des HUVEC exposées à des flots constants et puisés pendant 24 h, révèle que 
l’expression des gènes artériels est amplifiée par le flot puisé et non par celui à vélocité 
constante chez les HUAEC (Buschmann et al., 2010). À l’opposé, l’expression du 
régulateur COUP-TFII n’est pas influencée par les pulsations, mais augmente sous l’effet 
du flot constant (Buschmann et al., 2010). Par contre, rien ici n ’indique s’il est vraiment
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possible d ’inverser l’expression des indicateurs veineux et artériels chez ces cellules si elles 
sont cultivées à long terme dans un environnement 3D.
Bien que le destin des cellules endothéliales soit à l’origine déterminé par la 
génétique, elles se montrent toutefois capables d’une certaine plasticité (capacité 
d ’adaptation) face à un environnement changeant qui pourrait être mise à profit en génie 
tissulaire. En effet, des études sur des embryons de cailles et de poulets montrent que 
l’expression des marqueurs artériels et veineux des cellules endothéliales est réversible sous 
l’influence de facteurs environnementaux (Moyon et al., 2001; Othman-Hassan et al., 
2001). Les cellules d ’une espèce (i.e. donneur poulet de 14 jours), bien différenciées dans 
l’un des deux types vasculaires, peuvent coloniser et s’intégrer à l’ensemble de la 
vasculature de l’hôte (i.e. caille) en autant que la procédure soit effectuée avant le septième 
jour (Moyon et al., 2001). Passé le onzième jour, la quasi-totalité des cellules se répartit 
chez l’hôte selon son genre initial. Ainsi, les forces physiques et la signalisation paracrine 
des vaisseaux peuvent contrôler la spécification artère vs veine (Moyon et al., 2001). En 
effet, la ligature d ’une artère vitelline, à l’aide d’une agrafe, est capable de 
morphologiquement changer l’artère en veine par la diminution rapide de l’expression 
d’éphrineB2 et de NRP1 en même temps que l’augmentation des marqueurs veineux dont 
NRP2 (le Noble et al., 2004). L’ablation de l’agrafe et le retour de l’écoulement artériel 
restaurent les marqueurs artériels d’origine montrant ainsi que la détermination génétique 
des cellules endothéliales est plastique et que l’expression des marqueurs artériels 
éphrineB2 et NRP est régulée par les forces hémodynamiques (le Noble et al., 2004). Cette 
capacité d ’adaptation dynamique des cellules endothéliales constitue une belle 
démonstration de leur habileté à détecter les signaux environnementaux. Un autre exemple 
de changement complet d’identité endothéliale est la différenciation de cellules veineuses 
matures en cellules artérielles lors de la formation des artères coronaires chez les 
mammifères (Red-Horse et al., 2010). D ’ailleurs, une certaine plasticité des vaisseaux est 
toujours observée chez l’adulte puisque les greffons veineux utilisés pour les patients ayant 
subi des pontages aorto-coronariens perdent leur identité veineuse et manifestent un 
épaississement de la paroi, sans toutefois produire de marqueurs artériels (Kudo et al., 
2007; Muto et al., 2010). A l’opposé, les microvaisseaux entrant dans un processus de
124
néovascularisation sont, quant à eux, beaucoup plus plastiques chez l’adulte où des 
segments artériels conservent la capacité de s’adapter au spectre complet des types 
vasculaires (Nunes et al., 2011). L’hypothèse avancée pour expliquer les différences de 
plasticité entre les macro- et les microvaisseaux est que la paroi de ces derniers subit de 
profonds changements structurels pendant les processus d’angiogenèse et de 
néovascularisation (Nunes et al., 2010), tandis que la structure est essentiellement préservée 
dans les greffons veineux (Nunes et al., 2011). Il est intéressant de noter que les 
microvaisseaux implantés présentent une coexpression des indicateurs artériels et veineux 
éphrineB2 et ÉphB4 dans les cellules de tête et de tramées des bourgeons (Taylor et al., 
2007; Wang et al., 2010b). En effet, durant l’angiogenèse et le remodelage des vaisseaux, 
ces mêmes marqueurs d’identité rempliraient d’autres fonctions comme l’adhésion à la 
MEC, la migration, le bourgeonnement et la conduction de l’extension des filopodes de la 
cellule de tête (Kuijper et al., 2007; Sawamiphak et al., 2010; Taylor et al., 2007). Ainsi, les 
vaisseaux angiogéniques présentent initialement un phénotype ambigu qui sera spécifié par 
la maturation sous l’influence des forces hémodynamiques et des cellules péri vasculaires. 
Enfin, le marquage des molécules propres aux phénotypes de vaisseaux peut être 
intéressant en génie tissulaire, mais l’interprétation serait tout de même à prendre avec 
précaution en fonction de l’activité et de la maturation des vaisseaux obtenus. De plus, il 
existe quelques exceptions à la règle des marqueurs spécifiques dont la détection 
sporadique de bas niveaux d’éphrineB2 dans la veine cave de sujets adultes de même que 
leur expression dans la veine fémorale et la présence de cellules positives à l’ÉphB4 dans 
l’aorte dorsale (Gale et al., 2001; Shin et al., 2001). Compte tenu de ce qui précède, le 
radiotraceur TEP 64Cu-DOTA-TNYL-RAW (un peptide ciblant le récepteur EphB4), 
pouvant également être couplé à un fluorophore FITC pour l’imagerie optique, possède non 
seulement un grand potentiel pour l’imagerie de la plasticité endothéliale en bioréacteur, 
mais également en clinique pour les patients atteints de cancer, considérant que les tumeurs 
expriment grandement EphB4 (Xiong et al., 2011).
Enfin, une information n ’ayant pu être mise à profit, car apprise à la fin de thèse, 
mais à savoir, est que la concentration d’acide ascorbique (AA ou vitamine C) dans 
l’environnement cellulaire a des effets non négligeables sur l’angiogenèse. En effet, chez
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les cellules endothéliales, il stimule la synthèse de collagène de type IV (Yoshikawa et al., 
2001), potentialise la prolifération (Saeed et al., 2003; Schor et al., 1983), prévient 
l’apoptose (Martinez et al., 2010; Saeed et al., 2003), stimule la production de NO (Heller 
et al., 1999), et induit la formation de tubules (Telang et al., 2007). Chez les cellules 
musculaires lisses, l’effet consiste notamment à inhiber la dédifférenciation (Arakawa et al., 
2003) et à promouvoir la synthèse de collagène (Schwartz et al., 1982). Le taux d’AA 
plasmatique est de 37 ± 19 pmol/L chez les hommes et de 53 ± 21 pmol/L chez les femmes 
(Evans et al., 1982); mais sa concentration cellulaire peut être de 2 à 50 fois plus grande 
grâce à un transporteur actif SVCT2 présent dans presque tous les tissus (Tsukaguchi et al., 
1999). En effet, les cellules endothéliales peuvent présenter une concentration 
intracellulaire d’ascorbate allant de 3 à 8 mmol/L pour assurer une synthèse optimale de 
collagène de type IV (Martin et Frei, 1997). De surcroît, en plus de ses qualités 
d ’antioxydant, l’AA est un facteur indispensable à l’hydroxylation de deux acides aminés 
(proline et lysine) servant à synthétiser la triple hélice du collagène de type IV. D ’ailleurs, 
une concentration insuffisante d ’AA entrave la formation structurelle et la maturation du 
collagène par manque de ponts hydrogènes (Yoshikawa et al., 2001). Le collagène de type 
IV est requis pour l’adhésion cellulaire (Rixen et al., 1989) et la synthèse de la membrane 
basale des cellules endothéliales (Mercier et Ekindjian, 1990). Malgré tout, les milieux de 
culture contiennent seulement entre 3 et 5 pM d’AA, ce qui entraîne une très faible 
sécrétion de collagène de type IV par les cellules endothéliales. Très peu de tubules sont 
d ’ailleurs formés avec un milieu supplémenté de 0 à 12,5 pM, tandis qu’un nombre 
maximal s’atteint plutôt entre 50 à 100 pM et qu’une concentration supérieure s’avère 
nuisible (Telang et al., 2007). Il est à noter qu’une concentration de 50 pM provoque 
l’apoptose des cellules myéloïdes et lymphoïdes (Puskas et al., 2000), ce qui invite à la 
prudence dans la planification d’études in vivo. Quoiqu’il en soit, les greffons de tissus 
myocardiques issus du génie tissulaire démontrent une viabilité de même qu’un potentiel 
angiogénique in vivo supérieurs lorsqu’ils sont préparés avec un milieu enrichi en AA 
(Martinez et al., 2010). Considérant l’implication peu onéreuse d’une supplémentation en 
AA dans les milieux de culture de même que ses effets bénéfiques sur la vascularisation des 
matrices en génie tissulaire, il est aisé de conclure que l’ajout de cette vitamine devrait être 
fortement considéré lors de l’élaboration des futurs protocoles.
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Perspectives
Les recherches réalisées au cours de cette thèse de doctorat apportent de nouvelles 
données sur les moyens de contrôler l’environnement physique et dynamique des cultures 
cellulaires 3D à haute densité grâce à un bioréacteur à perfusion autonome et polyvalent. 
L’orientation des travaux a ensuite été centrée sur la démonstration du potentiel de 
l’imagerie TEP en génie tissulaire. Les outils et les protocoles développés puis validés dans 
les articles représentent une première étape de franchie, mais de nombreuses autres études 
seront nécessaires afin de mieux comprendre les différents mécanismes de réponse 
cellulaire en fonction de l’environnement 3D. D ’ailleurs, les forces mécaniques, les stimuli 
biochimiques, les interactions avec la MEC et la présence d’autres types cellulaires sont 
tous des facteurs déterminants dans l’élaboration d ’un réseau de vaisseaux sanguins 
fonctionnels. Nous ne disposons cependant que de peu d’informations sur ces interactions 
multifactorielles. En effet, bien qu’il existe des théories qui soient avancées à la suite de 
résultats obtenus sur des monocouches de cellules, elles sont encore à tester dans un 
environnement 3D dynamique. De plus, il serait intéressant d’expérimenter différentes 
combinaisons mentionnées précédemment en bioréacteur comme l’usage d’un gel de 
fibrine à HMW, une [O2] initiale de 20 à 30 mmHg ainsi qu’une fréquence de pulsation 
initiale de 65 bpm augmentant graduellement vers 160 bpm. Par la suite, il faudrait aussi 
considérer les éléments permettant la maturation et le remodelage des vaisseaux telle la 
présence d ’AA dans le milieu, l’augmentation de la viscosité du fluide nutritif et bien sûr la 
présence de cellules de soutien tels les musculaires lisses, les péricytes et les fibroblastes.
Selon les conditions d’opération du bioréacteur, la formation de structures dans le 
gel de fibrine a maintes fois été constatée (Figure 5 dans l’introduction et Annexe 2), mais 
il reste encore à les caractériser. À cet égard, l’imagerie TEP au 18FDG montre que ces 
structures sont bien vivantes et métaboliquement actives. L’emploi d’autres traceurs, 
mentionnés prédécemment, pourra éventuellement apporter plus d’informations sur les 
cultures en cours pour complémenter ces observations visuelles. À court terme, il est 
également possible de confirmer certains phénotypes grâce aux techniques 
d’immunocytochimie et d’histologie classiques. Ainsi, un dosage de l’eNOS et de l’Et-1, 
qui sont deux éléments majeurs du contrôle de l’homéostasie vasculaire, peut apporter de
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l’information sur les fonctions de vasodilatation et de vasoconstriction de l’endothélium. 
De plus, la présence de tPA, un composant important du système fibrinolytique produit par 
les cellules saines, et de TM, responsable de l’inactivation des facteurs de coagulation, 
représente de bons indicateurs de la fonction endothéliale. L’activité du bFGF est aussi un 
signe de la prolifération des cellules endothéliales et du remodelage des vaisseaux. Enfin, 
un autre marqueur intéressant est l’H IF-la , qui peut servir d’indicateur de l’oxygénation du 
milieu et des mécanismes de prolifération en cours dans la matrice: angiogenèse vs 
artériogenèse. En fin de compte, ce n ’est qu’une fois les structures mieux connues, qu’il 
sera possible d’établir les conditions de culture optimales pour l’élaboration d’un réseau de 
microvaisseaux sanguins fonctionnel capable de soutenir une éventuelle culture de tissu.
Pour terminer, l’arrivée éventuelle de substituts tissulaires complexes en clinique 
exigera un suivi rigoureux pendant leur développement ainsi qu’une garantie de leur 
fonctionnalité. Afin d’y parvenir, l’usage des techniques de caractérisation in situ, non 
invasives et non destructives deviendra une étape incontournable pour l’accès aux patients. 
Dans cette optique, il est donc essentiel de développer des protocoles d’imagerie et de tester
un éventail de biomarqueurs adaptés aux différents produits du génie tissulaire. Jusqu’à ce
18jour, seul le FDG a été testé sur des cultures en condition de bioréacteur, mais l’usage de 
nombreux autres radiotraceurs d’intérêt capables de détecter la prolifération, l’angiogenèse, 
l’hypoxie, l’apoptose, l’expression de récepteurs et la sécrétion de protéines, demeure à 
explorer afin de mieux comprendre l’évolution des tissus en croissance in vitro. Les 
informations obtenues par différentes modalités d’imagerie complémentaires comme la 
TEP et l’IRM, deviendront le cas échéant des outils précieux qui aideront grandement les 
chercheurs à accélérer et à perfectionner le développement des bioréacteurs en vue 
d’obtenir une variété de substituts fonctionnels d’intérêt clinique capables d’améliorer la 
qualité de vie et la santé des patients. Finalement, il ne faut pas oublier de mentionner que 
les connaissances acquises grâce à l’imagerie en génie tissulaire permettront aussi 
d’améliorer notre compréhension de certaines pathologies. En effet, les tissus développés 
peuvent également servir à étudier les répercussions de certaines maladies, ainsi que l’effet 
de traitements ou de médicaments sur différents organes du corps humain en conformité 
avec l’esprit des 3R : réduire, raffiner et remplacer les expériences animales.
CHAPITRE VI - CONCLUSION
La présente thèse a permis d ’établir la faisabilité de cultiver des cellules 
endothéliales dans un gel de fibrine 3D placé sous l’environnement contrôlé d’un 
bioréacteur à perfusion. De plus, elle démontre la possibilité d ’effectuer le suivi 
métabolique de ces cultures in vitro 3D in situ de manière non invasive, non destructive et 
en temps réel par imagerie TEP. Tout d’abord, la conception du système à perfusion et de la 
chambre de culture cellulaire et tissulaire a été abordée en détail dans le chapitre II où il est 
démontré que l’appareil est apte à maintenir la viabilité de cultures 3D à haute densité tout 
en favorisant la prolifération cellulaire. L’appareil développé est autonome et polyvalent 
grâce à la multitude de conditions d’opérations possibles, considérant que chacun des 
paramètres (débit, pression, fréquence de pulsation, pH, oxygène, température) peut être 
modifié individuellement. Ainsi, maintes conditions environnementales, qu’elles soient 
physiologiques ou pathologiques, peuvent facilement être reproduites et maintenues à long 
terme avec précision. Ensuite, une méthode de détection rapide des paramètres pouvant 
influencer la capture d’un radiotraceur par des cellules est présentée dans le chapitre III où 
l’optimisation du signal du 18FDG détecté a été déterminée par imagerie TEP directement 
sur des monocouches vivantes de deux types de cellules utilisées en génie tissulaire 
(vasculaire). En fait, il s’avère que les facteurs ayant le plus d ’influence sur la quantité de 
signaux détectés sont la concentration de glucose présente dans le milieu et la densité 
cellulaire. Les résultats confirment également que l’usage d’un milieu DMEM à 3 mM de 
glucose au moins deux heures avant la séance d’imagerie pour affamer les cellules est 
optimal. Finalement, les recommandations établies dans le chapitre III ont été appliquées 
dans le chapitre IV pour effectuer un suivi répété de l’évolution de cultures 3D perfusées 
sur une période de 14 jours. Il est à présent établi que la perfusion des échantillons, leur 
viabilité et leur métabolisme peuvent être déterminés par la TEP en n’utilisant que du 
!8FDG. Cette étude révèle par ailleurs la capacité de l’imagerie TEP de permettre 
l’évaluation de la densité cellulaire des échantillons après 12 heures de culture et à plus 
long terme la cartographie des structures cellulaires denses en développement. La méthode 
d’imagerie TEP proposée est conçue pour les bioréacteurs à perfusion et son usage peut 
aisément être adapté à une variété de radiotraceur en ajustant notamment les temps 
d’incubation en fonction de la demi-vie et de la pharmacodynamique de la sonde d’intérêt.
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C OU PE A-A
Echelle 1= 1
Annexe 1. Dessins techniques de la conception de la chambre de culture à fibre creuse.
Annexe 2. Images en microscopie à fluorescence de différents échantillons de cellules 
endothéliales cultivées en condition de bioréacteur après 24 heures. La présence de 
structures en développement et de canaux est bien visible bien que non caractérisée. Les 
cellules sont marquées au CFSE. Grossissement 40x.
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Gel sans cellule
1,0 mm x 1,0 mm
■
 Gel avec cellules
1,0 mm x 1,0 mm
Gel avec cellules  
0,25 mm x 0 ,25m m
Annexe 3. Images prises en microscopie optique pour le comptage des cellules issues d ’un 
gel de fibrine dégradé à l’aide d’un hémacytomètre.

